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Cathy Westbrook John Talbot e Candi Kaut Roth ensinam a ffsica relacionada com o exame de 
imagem, conhecida como ressonancia magnetica (RM), ha mais de vinte anos. Dois desses autores 
jafizeram palestras naSMRT (Socierty of MRTechnologists) e dois apresentam seu proprio curso 
de tecnologo em RM em todo o mundo. A primeira vista, Ressonancia Magnetica \ Aplicagdes Praticas 
poderia dar a falsa impressao de ser uma obra fraca de fisica para tecnologos. Contudo, trata-se 
de um livro excelente, que sera proveitoso nao apenas para esses professionals, mas tambem para 
graduandos, residentes de radiologia e outros interessados nessa modalidade de exame. 

Esta obra apresenta, inicialmente, um conteudo basico, para possibilitar a compreensao dos 
alunos, mas depois se aprofunda de modo a atender ks demandas dos tecndlogos e radiologistas 
especializados em RM e dos preceptores de residentes de radiologia. Porexemplo, as faixas deTR 
para sequencias ponderadas em T1 ou T2 sao fornecidas para o tecnologo iniciante que deseja 
orientaqoes praticas. Todavia, a discussao evolui rapidamente para diagramas de sequencia de 
pulso para gradiente-eco (GE), spin-eco convencional e fast/ turbo spin-eco. A discussao sobre fast 
spin-eco evolui naturalmente para uma excelente apresentaqao do espa^o K, que evita a trans- 
formada de Fourier - que as vezes pode ser um assunto aterrorizante - e usa uma analogia com 
um gaveteiro. Essa discussao do espaqo K e fundamental para a compreensao de imagens para- 
lelas, imagens “meio-Nex” (Fourier parcial em fase), imagens “eco fracionais” (Fourier parcial 
em frequencia) e imagens ecoplanares e suas aplicaqoes, alem de imagens de perfusao, difusao 
e tensor de difusao. E essencial compreender tecnicas de supressao de artefato de movimento 
como PROPELLER e BLADE, que cobrem o espafo K radialmente em vez de na forma habitual 
cartesiana/reti linear. 

Outro exemplo e sua discussao sobre a largura de banda receptora, um determinante prima- 
rio da razao sinal-rufdo. Para os iniciantes, eles apresentam valores numericos tfpicos, mas depois 
avanqam e discutem o teorema e a frequencia de Nyquist, bem como os efeitos da largura de banda 
no artefato de deslocamento qui'mico, o campo de visao e o tempo de amostragem de eco. 

As ilustraqSes sao magmficas, e ate mesmo eu, que ensino e escrevo sobre a ffsica relacionada 
com a RM ha mais de 30 anos, encontrei diversos exemplos cujas explicates eram melhores do 
que as minhas e que pretendo comeqar a usar! Em sfntese, este e um livro excelente e de facil 
compreensao, que sera muito util pra todos os leitores. Recomendo com veemencia Ressonancia 
Magnetica \ Apiicagoes Prdticasl 
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Ressonancia Magnetica | Aplicagdes Prdticas tornou-se um best-seller. Publicada pela primeira vez 
em 1993, esta obra foi considerada inovadora por ter sido escrita por radiologistas, em vez de 
ftsicos, e apresentar informaqoes basicas sobre a ffsica da modalidade de exame denominada 
ressonancia magnetica. Os profissionais que realizam essa tecnica de imagem nem sempre estao 
interessados em complexos calculos matematicos, mas apenas desejam conhecereomo funciona 
o aparelho e saber como manipular os parametros de modo a obter as melhores imagens. 

Ejusto dizer que, quando a primeira ediqao desta obra foi publicada, houve algumas crfticas, 
sobretudo por ser considerada muito simplificada. Todavia, rapidamente tornou-se um sucesso 
de vendas, e recebi diversas mensagens de leitores gratos pelo conteudo esciarecedor de duvidas. 
Alguns deles, inclusive, declararam que, apos ler este livro, conseguiram compreendertopicos ate 
entao insondaveis, como se “uma luz se acendesse”. 

Com o passar dos an os, este livro se fortaleceu e, embora outras obras acerca do ass unto 
tenham sido publicadas, ganhamos mais leitores. Ressonancia Magnetica \ Aplicagdes Prdticas ja foi 
traduzida para varies idiomas e e usada por milhares de profissionais em todo o mundo. 

A terceira ediqao ja foi publicada inteiramente em cores, e esta quarta traz muitas novidades. 
Os Capftulos 3 e 5, em resposta as solicitafoes dos leitores, foram reescritos de modo a explicar 
com maior clareza tdpicos como amostragem, aquisigao de dados e sequencias mais novas. 

Desejo muito que os leitores continuem a apreciar e aprender com esta obra. 
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Introdugao 

O conhecimento dos princfpios basicos da ressonancia magnetica (RM) e fundamental para 
a aprendizagem contmua desta tecnica complexa. E importante que esses conceitos sejam total- 
mente apreendidos antes que se prossiga para areas mais complicadas. Essencialmente, existem 
duas maneiras de explicar os fundamentos da RM: pelo modo classico e por meio da fisica quan- 
tica. Qualquer discussao exige as duas versoes e, por isso, tentaremos integra-ias. Neste capftulo, 
descreveremos as propriedades dos atomos e suas intera^oes com campos magneticos, exdta^ao 
e relaxamento. 


I™ 


rutura atomica 


Todas as coisas sao formadas por atomos, inclusive o corpo humano. Os atomos sao estrutu- 
ras minusculas; se enfileirarmos meio milhao deles, ainda assim seriam mais finos que um fio de 
cabelo. Os atomos organizam-se em moleculas, que sao compostas pordois ou mais atomos em 
um mesmo arranjo. O mais abundante no corpo humano e o atomo de hidrogSnio. Ele e mais 
encontrado nas moleculas da agua (nas quais dois atomos de hidrogenio formam um arranjo 
com um atomo de oxigenio, H O) e nas moleculas de gordura (nas quais os atomos de hidrogenio 
formam arranjos com atomos de carbono e oxigenio; o numero de cada elemento depende do 
tipo de liprdto). 

O atomo consiste em um nucleo central e eletrons (Figura 1.1) que o orbitam. O nucleo e 
muito pequeno, um milionesimo de bilionesimo do volume total da estrutura atomica, mas e 
onde esta contida toda a massa do atomo. Essa massa e formada principalmente por partfculas 
chamadas nucleons, que sao subdivididas em protons e neutrons. Os atomos sao caracterizados 
pelo seu numero at6mico e seu numero de massa. O numero atomico e o somatorio dos protons 
do nucleo e confere ao atomo sua identidade qmmica. O numero de massa e o somatorio de pro- 
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Proton (carga 
eletrica positiva) 



Neutron (sem 
carga eletrica) 


o Eletron (carga 
eletrica negativa) 


Figura 1.1 O atomo. 


tons e neutrons do nucleo. Em geral, o numero de protons e de neutrons do nucleo e equivalente, 
de modo que o numero de massa e representado por um numero par. No entanto, em alguns 
tipos de atomo, existe um pouco mais ou menos de neutrons do que de protons. Atomos de um 
elemento com o mesmo numero de protons, mas com numero diferente de neutrons sao chama- 
dos isotopos. Nucleos com numero de massa fmpar (numero diferente de protons e neutrons) 
sao importantes para a RM (veja adiante). 

Eletrons sao partfculas que giram em torno do nucleo. Tradicionalmente se Imaginava que seu 
movimento fosse analogo ao movimento dos planetas que orbitam o sol. Na verdade, os eletrons 
existem em torno do nucleo em uma nuvem; a dimensao mais externa da nuvem e o limite do 
atomo. A posifao de um eletron na nuvem nao e previsivel, na medida em que depende da energia 
de um determinado eletron em um momento de tempo especffico (os ffsicos chamam de Princfpio 
da Incerteza de Heisenberg). O numero de eletrons, no entanto, e geralmente o mesmo numero 
de protons do nucleo. 

Os protons tern carga eletrica positiva, os neutrons nao tern carga eletrica e os eletrons tern 
carga eletrica negativa. Assim, o atomo e eletricamente estavel se o numero de eletrons (com 
carga eletrica negativa) for igual ao numero de protons (com carga eletrica positiva). Esse equilf- 
brio algumas vezes se rompe pela aplicaqao de energia externa para impelir eletrons para fora do 
atomo. Isso causa um deficit no numero de eletrons em comparaqao com o numero de protons e 
resulta em instabilidade eletrica. Atomos nos quais ocorre esse fenomeno sao chamados fons. 


Movimentos no atomo 

Existem tres tipos de movimentos possfveis em um atomo (Figura 1.1). Sao eles: 

• os eletrons giram em seu proprio eixo 

• os eletrons orbitam o nucleo 

• o nucleo gira sobre o proprio eixo. 

Os prindpios da RM baseiam-se no movimento giratorio ( spinning ) de nucleos espedficos em 
tecidos biologicos. Esse movimento (spin) deriva de spins individuals de protons e neutrons no 
nucleo. Pares de partfculas subatomicas giram automaticamente em sentidos opostos, mas na 










mesma velocidade. Nos nucleos com numero de massa par, isto e, nos quais o numero de pro¬ 
tons e igual ao numero de neutros, metade gira em urn sentido e metade, no outro. O nucieo nao 
tem spin efetivo. Entretanto, em nucleos com numero de massa fmpar, nos quais o numero de 
neutrons e um pouco maior ou menor que o numero de protons, o sentido dos spins nao e igual, 
de maneira que o nucieo em si apresenta spin efetivo ou momento angular. Esses nucleos sao 
chamados de nucleos ativos em RM. 



Os nucleos ativos em RM caracterizam-se pela tendencia de alinharseus eixos de rota^ao a um 
campo magnetico aplicado. Isso ocorre porque eles tem momento angular ou spin e, como contem 
protons com carga eletrica positiva, apresentam carga eletrica. A lei da indu^ao eletromagnetica 
(estabelecida por Michael Faraday em 1833) faz referenda a tres formas individuals - movimento, 
magnetismo e carga eletrica - e afirma que se existirem duas delas, a terceira e automaticamente 
induzida. Nucleos ativos em RM que tem carga efetiva e estao em rota^ao (spin) adquirem auto¬ 
maticamente um momento magnetico e se alinham a um campo magnetico externo. 

A seguir estao listados exemplos importantes de nucleos ativos em RM, juntamente com seu 
numero de massa: 


hidrogenio: 

1 

carbono: 

13 

nitrogenio: 

15 

oxigenio: 

17 

fluor: 

19 

sodio: 

23 

fosforo: 

31 


Embora os neutrons nao tenham carga eletrica efetiva, suas partfculas subatomicas nao apre¬ 
sentam um arranjo uniforme sobre sua superffcie, e esse desequilfbrio permite que o nucieo em 
que se localiza o neutron seja ativo em RM, contanto que o numero de massa seja fmpar. O 
alinhamento e determinado como o somatorio dos mementos magneticos nucleares e expresso 
como uma grandeza vetorial. A for^a do momento magnetico total e especffica para cada nucieo 
e determina a sensibilidade a ressonancia magnetica. 


O isotopo do nucieo de hidrogenio denominado pratio e o nucieo ativo em RM utilizado em 
RM clfnica. Ele contem apenas um unico proton (ntimero atomico e numero de massa iguais a 1). 
O protio e empregado porque o hidrogenio e abundante no corpo humano, e porque seu proton 
solitario fornece um momento magnetico relativamente grande. Essas duas caractensticas per- 
mitem a utiltzagao da magnetiza^ao maxima disponfvel no corpo humano. A partirdesse ponto, 
sempre que os termos spin, nucieo ou nucieo de hidrogenio forem empregados, fazem referenda 
a este isotopo do hidrogenio em particular. 


O nucieo de hidrogenio como magneto 

As leis sobre eletromagnetismo afirmam que um campo magnetico e criado quando uma 
partfcula com carga eletrica se movimenta. O nucieo de hidrogenio tem um proton com carga 
eletrica positiva e em rotafao, ou seja, com movimento. Portanto, o nucieo de hidrogenio tem 
um campo magnetico induzido em torno dele e atua como um pequeno magneto. O magneto 
de cada nucieo de hidrogenio contem um polo norte e um polo sul de for^a equivalente. O eixo 
norte-sul de cada nucieo e representado por um momento magnetico e e aplicado na teoria 
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Figura 1.2 Momento magnetico do nucleo de hidrogenio. 


classica de princfpios de RM. O momento magnetico de cada nucleo tern propriedades veto- 
riais, isto e, tamanho e sentido, e e representado por uma seta. O sentido do vetor designa o 
sentido do momento magnetico, e o tamanho especifica o tamanho do momento magnetico, 
como ilustrado na Figura 1.2. 



inhamen 



Na ausencia da aplicafao de um campo magnetico, os mementos magneticos do nucleo de 
hidrogenio apresentam orienta^ao aleatoria. Entretanto, quando colocados sob um forte campo 
magnetico estatico externo (mostrado pela seta branca na Figura 1.3 e denominado B ), os 
momentos magneticos dos nucleos de hidrogenio se alinham a este campo magnetico. Alguns 
nucleos de hidrogenio se alinham paralelamente ao campo magnetico (no mesmo sentido), 
enquanto um pequeno numero de nucleos se alinha de modo antiparalelo (no sentido oposto), 
como ilustrado na Figura 1.3. 

A teoria quantica (proposta pela primeira vez por Max Planck, em 1900) descreve as proprie¬ 
dades da radtafao eletromagnetica em termos de quantidade elementar de energia chamada 
quantum. Aplicando-se a teoria quantica a RM, os nucleos de hidrogenio tern energia em duas 
quantidades elementares ou populates denominadas baixa e alta (Figura 1.4). Nucleos de 
baixa energia alinham seus momentos magneticos paralelamente ao campo externo (apresen- 
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Figura 1.3 Alinhamento - teoria classica. 
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Figura 1.4 Aimhamento - teoria quantica. 


tado como uma seta branca na Figura 1.4) e sao chamados nucleos spin-up (para cima, rota^ao 
positiva) (apresentados em azul na Figura 1.4). Nucleos de alta energia alinham seus momentos 
magneticos em sentido antiparalelo ao campo e sao chamados nucleos spin-down (para baixo, 
rotaqao negativa) (apresentados em vermelho na Figura 1.4). 


Saiba mais: momentos magneticos 

Sao os momentos magneticos do nucleo de hidrogenio que se alinham com B , e nao o nucleo pro- 
priamente dito. Alem disso, eles sao capazes de se alinhar em somente um de dois sentidos - paralelo ou 
antiparalelo a B 0 . Isso porque representam os unicos dois estados de energia possfveis do hidrogenio. O 
nucleo de hidrogenio em si nao muda de sentido, mas simplesmente gira em seu proprio eixo. 


Os fatores que determinam quais os nucleos de hidrogenio se alinham em paralelo e quais se 
alinham no sentido antiparalelo dependem da potencia do campo magnetico externo e do nfvel 
de energia termica do nucleo. Os nucleos de baixa energia termica nao tern energia suficiente 
para se opor ao campo magnetico no sentido antiparalelo. Nucleos de alta energia termica, no 
entanto, tern energia suficiente para se opor ao campo e, a medida que aumenta a potencia do 
campo magnetico, menos nucleos tern a energia suficiente para faze-lo. A energia termica de um 
nucleo e determinada principalmente pela temperatura corporal do paciente. Em sua aplica^ao 
clfnica, esse fator nao pode ser alterado significativamente e nao e importante. Isso e chamado 
de equilibrio termico. Nessas circunstancias e a potencia do campo externo que determina as 
quantidades relativas entre nucleos spin-up e spin-down. 

No equilibrio termico sempre ha menos nucleos de alta energia do que nucleos de baixa 
energia, portanto, os momentos magneticos dos nucleos com alinhamento paralelo cance- 
lam o menor numero de momentos magneticos em alinhamento antiparalelo. Como existe um 
numero maior de nucleos em alinhamento paralelo, existe sempre um pequeno excesso nesse 
sentido que produz um momento magnetico efetivo (Figura 1.5). Outros nucleos ativos em RM 
tambem se alinham com o campo magnetico e produzem seus proprios pequenos momentos 
magneticos efetivos. 

Estes momentos magneticos nao sao utilizados em RM clfnica porque nao existem em quanti- 
dade suficiente no corpo humano para produzir imagens adequadas, uma vez que seus momentos 
magneticos efetivos sao muito pequenos. O momento magnetico efetivo do hidrogenio, no entanto, 
produz um vetor magnetico significativo que e empregado em RM. Ele e chamado de vetor de mag- 
netiza^ao efetivo (VME) que reflete o equilfbrio relativo entre nucleos spin-up e spin-down . 
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Figura 1.5 O vetor de magnetizafao efetivo. 


Saiba mais: VME versus potencia do campo 

Quando o paciente e colocado no tunel do magneto, os momentos magneticos dos nucleos de hidro¬ 
genio no corpo do paciente se alinham de modo paralelo e antiparalelo em rela^ao a B . Um pequeno 
excesso se alinha em paralelo com B e constitui o VME do paciente (Figura 1.5). A diferenfa de energia 
entre as duas populates aumenta a medida que B se eleva. Em um campo de grande potencia, menos 
nucleos tern energia suficiente para se unir a popula^ao de alta energia e alinhar seus momentos magne- 
ticos em opos^ao ao forte campo B 0 . Isso significa que a magnitude de um VME e maior em campos de 
alta potencia e menor em campos fracos, resultando na melhora do sinal. Este assunto sera discutido em 
mais detalhes no Capftulo 4. 


Resumo 

• O momento magnetico efetivo do paciente e chamado de vetor de magnetizaqao efetivo 
(VME) 

• O campo magnetico estatico externo e denominado B 

• A interaqao entre o VME e o B e a base da RM 

. As unidades utilizadas para medir B 0 sao tesla e gauss. 1 tesla (T) equivale a 10.000 gauss (G). 


Cada nucleo de hidrogenio gira em torno de seu proprio eixo, como mostrado na Figura 1.6. 
A influencia de B produz uma rotagao adicional ou oscila^ao dos momentos magneticos do 
hidrogenio em torno de B . Essa rotafao secundaria e chamada de precessao e faz com que os 
momentos magneticos descrevam uma trajetoria circular em torno de B . Essa trajetoria e deno- 
minada trajetoria precessional, e a velocidade na qual oscilam em torno de B e chamada de 
frequ£ncia precessional. A unidade da frequencia precessional e o mega-hertz (MHz), em que 
1 Hz e equivalente a um ciclo ou rotaqao por segundo e 1 MHz equivale a 1 milhao de ciclos ou 
rotaqoes por segundo. 

Unindo as informafoes da Figura 1.6 ao que conhecemos sobre ffsica quantica, e possTvel 
perceber que existem duas populates de nucleos de hidrogenio: uma de nucleos spin-down de 
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Figura 1.6 Precessao. 


Nucleo spin-up 



Nucleo spin-down 


Figura 1.7 Precessao de popula 9 oes denude- 
os spin-up e spin-down. 


alta energia e outra com numero maior de nucleos spin-up de baixa energia. Os momentos mag- 
neticos de todos estes nucleos fazem precessao em torno de B em uma trajetoria precessional 
(Figura 1.7). 
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O valor da frequencia precessional e estabelecido pela equa^ao de Larmor: 


Na qual: 



X 


a) = e a frequencia precessional 

B = e a potencia do campo magnetico gerada pelo magneto 
X = e a razao giromagnetica 

A razao giromagnetica expressa a rela^ao entre o momento angular e o momento magnetico 
de cada nucleo ativo em RM. Esta razao e uma constante e e expressa como a frequencia preces¬ 
sional de um nucleo ativo em RM especffico a 1 T. Portanto, a unidade da razao giromagnetica 
e MHz/T. 

A razao giromagnetica do hidrogenio e de 42,57 MHz/T. Outros nucleos ativos em RM tern 
razoes giromagneticas diferentes, ou seja, tern frequences precessionais diferentes na mesma 
potencia de campo. Alem disso, o hidrogenio tern frequencia precessional diferente em diferentes 
potencias de campo. Por exemplo: 

• a 1,5 T, a frequencia precessional do hidrogenio e de 63,86 MHz (42,57 MHz X 1,5 T) 

• a 1,0 T, a frequencia precessional do hidrogenio e de 42,57 MHz (42,57 MHz X 1,0 T) 

• a 0,5 T, a frequencia precessional do hidrogenio e de 21,28 MHz (42,57 MHz X 0,5 T). 

A frequencia precessional muitas vezes e chamada de frequencia de Larmor porque e determi- 
nada por meio dessa equa^ao. 




















Saiba mais: equagao de Larmor 

A equa^ao de Larmor nos remete a dois fatos importances: 

• Todos os nucieos ativos em RM tern sua propria constante giromagnetica; portanto, quando sao 
expostos a uma mesma potencia de campo, sua precessao ocorre em frequencias diferentes, isto e, o 
hidrogenio precessa a uma frequencia diferente tanto do fluor quanto do carbono, que tambem sao 
nucieos ativos em RM. Isso nos permite fazer a imagem especificamente em relafao ao hidrogenio e 
ignorar outros nucieos ativos em RM presentes no organismo. A maneira como isso e realizado sera 
discutida adiante 

« Como a razao giromagnetica € uma constante de proporcionalidade, B e proporcional a frequencia 
de Larmor. Portanto, se B aumentar, a frequencia de Larmor tambem aumentara, e vice-versa. 


Ressonincia e um fenomeno que ocorre quando um objeto e exposto a uma altera^ao 
oscilatoria que tem uma frequencia proxima a frequencia natural da oscilafao. Quando um 
nucleo e exposto a uma altera^ao externa que apresenta oscila^ao similar a sua frequencia 
natural, o ndcleo ganha energia da forfa externa. O nucleo ganhara energia e entrara em res¬ 
sonancia se a energia for aplicada exatamente na sua frequencia precessional. A ressonancia 
nao ocorrera se a energia for aplicada em uma frequencia diferente da frequencia de Larmor 
do nucleo. 

A energia na frequencia precessional do hidrogenio em todas as potencias de campo na RM 
clfnica corresponde a faixa de radiofrequ£ncia (RF) do espectro eletromagnetico (Figura 1.8). 
Para que ocorra a ressonancia do hidrogenio, e necessario que seja aplicado um pulso de ener¬ 
gia de RF exatamente na mesma frequencia de Larmor do hidrogenio. Outros nucieos ativos em 
RM que se alinham com B nao entram em ressonancia, porque sua frequencia precessional e 
diferente daquela do hidrogenio. Isso ocorre porque suas razoes giromagneticas sao diferentes da 
razao giromagnetica do hidrogenio. 

A aplicafao de um pulso de RF que provoca a ocorrencia a ressonancia e denominado exci- 
ta^ao. Esta absor^ao de energia aumenta o numero de populates de nucieos de hidrogenio 
em rota^ao negativa ( spin-down ) a medida que alguns nucieos spin-up (mostrados em azul na 
Figura 1.9) ganham energia gramas a ressonancia e se tornam nucieos de alta energia (mostra¬ 
dos em vermelho na Figura 1.9). A diferen^a de energia entre as duas populates corresponde a 
energia necessaria para produzir ressonancia por excitafao. A medida que a potencia do campo 
aumenta, a diferen?a de energia entre as duas populafoes tambem aumenta, de maneira que 
mais energia (frequencias mais altas) e necessaria para produzir ressonancia. 


Linhas de transmissao 

Radio 

Micro-ondas 

Luz 

Radiapao 

solar 

1Q16 

Raios X 

10 2 

10 4 

CO 

o 

IQ 

o 

1Q10 10 12 

10 14 

1Q1S 1Q20 


Frequencia (Hz) 


Nao ionizante 


100 kHz 

1.000 kHz 10 MHz 100 MHz 

1.000 MHz 

Frequencia 



Radio AM 

Radio- 

amador 

Telefone sem 
■fio, radio FM, 
aparelho de RM 

Telefone 

celular 


ionizante 


Figura 1.8 O espectro eletromagnetico. 












































Figura 1.9 Transferencia de energia durante a excita^o. 


As consequSncias da ressonincia 

Uma das consequencias da ressonancia e que o VME se afasta do alinhamento em relaqao a 
B tsso ocorre porque foi fornecida a alguns nucleos de baixa energia, por meio de ressonancia, a 
energia suficiente para se juntarem a popula^ao de alta energia. Como o VME reflete o equilfbrio 
entre as populates de baixa e alta energia, a ressonancia faz com que o VME nao fique mais 
paralelo a B mas cria um angulo em rela^ao a e!e. O angulo pelo qual o VME sai do alinhamento 
e chamado de ingulo de inclina^ao (flip angle) (Figura 1.10). A magnitude do angulo de inclina^ao 
depende da amplitude e da duraqao do pulso RF. Em geral, o angulo de inclinaqao e de 90°, isto 
e, o VME recebe energia suficiente do pulso de RF para mover-se 90° em relaqao a B . Entretanto, 
como o VME e um vetor, mesmo que sejam usados angulos diferentes de 90° existira sempre um 
componente de magnetizaqao em um piano perpendicular a B . 

• B passa a ser denominado piano longitudinal 

• O piano de 90° com relaqao a B e denominado piano transverso. 

Com um angulo de inclina^ao de 90°, os nucleos recebem energia suficiente para que o VME 
longitudinal seja completamente transferido para um VME transversal. Este VME transversal gira 
no piano transversal na frequencia de Larmor. Quando se utilizam angulos com menos de 90°, 
apenas uma parte do VME e transferida para o piano transversal. Isso significa que um numero 
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Figura 1.10 Angulo de inclina^ao (flip angle). 






















menor de spins de baixa energia torna-se spins de alta energia como resultado da excita^ao. Se 
angulos de inclina^ao com mais de 90° forem utilizados, significa que um numero maior de spins 
de alta energia tornar-se-a spins de baixa energia. O VME simplesmente reflete o equih'brio entre 
as populates spin-up e spin-down. 

A outra consequencia da ressonancia e que os momentos magneticos dos nucleos de hidroge- 
nio se movem em fase uns em relafao aos outros. Fase e a posi^ao de cada momento magnetico 
na trajetoria precessional em torno de B 0 . Os momentos magneticos que estao em fase (ou coe- 
rentes) estao na mesma posi^ao da trajetoria precessional em torno de B em um dado momento. 
Momentos magneticos que estao fora de fase (ou incoerentes) nao estao na mesma posi^ao na 
trajetoria precessional. Quando ocorre a ressonancia, todos os momentos magneticos se movem 
para a mesma posi^ao na trajetoria precessional e ficam entao em fase (Figura 1.11). 


Fora de fase (incoerente) 



Em fase (coerente) 

Figura 1.1 1 Em fase (coerente) ou fora de fase (incoerente). 


Saiba mais: equaqao de Larmor 

Os termos frequencia e fase sao empregados muitas vezes neste livro e e importante com- 
preender a diferenfa e a correlafao entre eles. A analogia mais facil e com os ponteiros de 
um relogio. Frequencia e o intervalo de tempo que o ponteiro das horas leva para dar a volta 
completa no visor, isto e, 12 h. A unidade de frequencia e o hertz (Hz), sendo que 1 Hz 
equivale a 1 ciclo ou rota^ao por segundo. Usando a analogia com o relogio, a frequencia 
do ponteiro das horas e de 1/43.200 s = 0,0000231 Hz enquanto se move em torno do 
visor do relogio a cada 12 h. A fase do ponteiro das horas, medida em graus ou radianos, 
e o tempo marcado no visor do relogio, por exemplo, 10 h, 2 h, e que corresponde a sua 
pos^ao em torno do visor quando oihamos para saber que horas sao (Figura 1.12). 

A fase do ponteiro do relogio depende de sua frequencia. Se a frequencia estiver correta, entao o 
ponteiro sempre marcara a hora certa. Se o relogio atrasar ou adiantar, isto e, se a frequencia diminuir 
ou aumentar, entao o relogio mostrara a hora incorreta. O cfrculo tern 360°, portanto, 360 posifoes 
possfveis. No entanto, existe um numero infinito de frequences. 

Imagine uma sala onde se encontram pessoas com relogios que marcam a hora correta e a quern se 
pede que sincronizem seus relogios em meio-dia (12 h). Uma hora depois, os relogios de todos eles mar- 
carao 1 h da tarde (13 h) porque marcam a hora certa. Os relogios estao em fase ou coerentes porque 
todos marcam a mesma hora, e todos os ponteiros se encontram no mesmo ponto no mostrador ao 
mesmo tempo. Entretanto, se apos a sincroniza^ao os relogios das pessoas colocadas a esquerda da sala 
estiverem andando mais rapido durante a uma hora e os relogios das pessoas a direita da sala estiverem 
andando atrasados, entao, quando forem 13 h, os relogios marcarao horas diferentes. Os relogios das 
pessoas a esquerda mostrarao que ja passa das 13 h, por exemplo 13h15, e os relogios das pessoas a 
















direita mostrarao que ainda nao sao 13 h, por exemplo sao 12h45. Desse modo, os relogios estao fora 
de fase ou incoerentes, porque mostrarn uma hora diferente e seus ponteiros nao estao no mesmo ponto 
no mostrador naquela hora. O quanto estao fora de fase depende de suas frequencias relativas entre as 
12 h e is 13 h. 

Se a diferenga for grande entre as frequencias, entao a diferenga em fase e maior do que se a diferenga 
de frequencia fosse pequena. Fase e frequencia estao, portanto, relacionadas. Nesse contexto, a fre¬ 
quencia do ponteiro das horas esta relacionada com sua mudanga de fase durante o passar do tempo. 
Em outros contextos, posteriormente empregados neste livro, a frequencia representa uma mudanga de 
fase em relagao a uma distancia, Neste livro, faremos referenda a esta analogia com o relogio diversas 
vezes. Fique atento ao sfmbolo com o relogio que aparecera nas margens. 
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Figura 1.12 Fase e frequencia. 


Resumo 

• Para que ocorra a ressonancia do hidrogenio, e necessario aplicar a RF exatamente na fre¬ 
quencia de Larmordo hidrogenio 

• A consequencia da ressonancia e a magnetiza^ao no piano transversal que esta em fase ou 
coerente 

• Esta magnetizafao transversa coerente ou em fase faz precessao na frequencia de Larmor. 


O sinal de RM 

Como consequencia da ressonancia, a magnetizaqao coerente ou em fase faz precessao na fre¬ 
quencia de Larmor no piano transversal. Segundo a lei de indufao eletromagnetica de Faraday, se 
for colocada uma bobina receptora ou qualquer fio condutor na area de um campo magnetico 
em movimento, isto e, a magnetiza^ao em precessao no piano transversal, sera induzida uma 
voltagem nesta bobina receptora. O sinal de RM e produzido quando a magnetiza^ao coerente 
(em fase) atravessa a bobina. Assim sendo, a magnetiza^ao transversal e coerente em movimento 
produz flutuafoes do campo magnetico no interior da bobina que induzem uma voltagem ele- 
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I igura 1.13 Gera^ao do sinal. 


trica na bobina. Essa voltagem constitui o sinal de RM. A frequencia do sinal e a mesma que a 
frequencia de Larmor- a magnitude do sinal depende da magnetizafao existente no piano trans¬ 
versal (Figura 1.13). 

Sinal de declmto de indugao livre (DIL) 

Quando se desliga o pulso de RF, o VME passa novamente a sofrer influencia de B e tenta 
realinhar-se com este. Para que isto ocorra, o nucleo de hidrogenio precisa perder a energia que 
Ihe foi dada pelo pulso de RF. O processo pelo qual o hidrogenio perde energia e denominado 
relaxamento. Ao ocorrer o relaxamento, o VME volta a se realinhar com B porque alguns dos 
nucleos de alta energia retornam a populaqao de baixa energia e alinham seus momentos mag- 
neticos no sentido spin-up. 

• A magnetizafao no piano longitudinal aumenta gradualmente - isto e denominado recupera^ao 

• Ao mesmo tempo, porem de modo independence, a magnetizaqao no piano transversal dimi- 
nui gradualmente - isto e denominado decaimento. 

A medida que diminui a magnitude de magnetizaqao transversal, o mesmo se da com a magni¬ 
tude da voltagem induzida na bobina receptora. A induqao de sinal reduzido e denominada sinal 
de decaimento da induqao livre (DIL). 




Durante o relaxamento, os nucleos de hidrogenio liberam a energia de RF absorvida e o VME 
retorna a B . Ao mesmo tempo, porem de maneira independence, os momentos magneticos do 
hidrogenio perdem coerencia devido a defasagem. O relaxamento leva a recuperaqao da magneti- 
zaqao no piano longitudinal e ao decaimento da magnetizaqao no piano transversal. 




























• A recuperaqao da magnetizaqao longitudinal e causada por um processo denominado recupe- 
ra^ao T1 

• O declfnio da magnetizaqao transversal e causado por um processo designado decaimento T2. 

ecupera^ao T1 

A recupera^ao T1 e causada pelos nucleos que estao liberando sua energia no ambiente ou 
quadratura e e chamada de relaxamento rotagao-q uadratura (spin lattice relaxation). A energia 
liberada na quadratura circundante faz com que os momentos magneticos dos nucleos recupe- 
rem sua magnetizaqao longitudinal (magnetizagao no piano longitudinal). A taxa de recuperagao 
e um processo exponencial, com tempo de recuperagao constante denominado tempo de relaxa¬ 
mento T1. Este e o tempo necessario para a recuperagao de 63% da magnetizagao longitudinal 
no tecido (Figura 1.14). 


Decaimento T2 

O decaimento T2 e causado por campos magneticos de nucleos vizinhos interagindo uns com 
os outros. E denominada relaxamento spin-spin e acarreta o decaimento ou perda da magnetiza¬ 
gao transversal coerente (magnetizagao no piano transverso). A razao de decaimento tambem e 
um processo exponencial, de maneira que o tempo de relaxamento T2 de um tecido e sua cons¬ 
tante temporal de decaimento. Este e o tempo necessario para a perda de 63% da magnetizagao 
transversal (permanecem 37%) (Figura 1.15). 

Resumo 

• O relaxamento T1 leva a recuperagao da magnetizagao longitudinal em virtude da dissipagao 
de energia para a quadratura ( lattice ) circundante 

• O relaxamento T2 resulta na perda da magnetizagao transversal coerente em decorrencia de 
interagoes entre os campos magneticos de nucleos adjacentes 

• Um sinal ou voltagem so sera induzido na bobina receptora se houver magnetizagao coerente 
no piano transversal quer dizer, que esteja em fase (Figura 1.16). 



Figura 1.14 Curva de recuperagao T1. 
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Figura 1.15 Curva de decaimento T2. 
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Figura 1.16 Defasagem e decaimento de indu^ao livre (DIL). 


Saiba mais: vetores 

O VME e um vetor de grandeza. Eie e criado por dois componentes a 90° um em rela^ao ao outro. 
Esses dois componentes sao a magnetiza 9 ao no piano longitudinal e a magnetiza^ao no piano transver¬ 
sal (Figura 1.17). Antes da ressonancia, ha magnetiza^ao longitudinal total paralela a B . Apos a aplica- 
9 ao do pulso de RF, e supondo-se um angulo de inclinafao de 90°, o VME passa completamente para o 
piano transverso. Passa a haver entao magnetiza^ao transversal total e magnetiza^o longitudinal zero. 

Assim que o pulso de RF e removido, o VME se recupera. Quando isto ocorre, o componente lon¬ 
gitudinal da magnetizafao cresce novamente, enquanto diminui o componente transversal (mostrado 
mais adiante na Figura 2.1). Como a amplitude do sinal recebido esta relacionada com a magnitude do 
componente transversal coerente, o sinal na bobina declina a medida que se da o relaxamento. 


















Capftulo 1 | Princfpios B^sieos 
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Figura 1.17 Magnetizagao longitudinal e transversal. 


A magnitude e a sincronizagao dos pulsos de RF formam parte da sequencia de pulsos, que 
constituem a base para a geragao de contraste em RM. 








ronizagao de pulsos 


Uma sequencia de pulsos muito simplificada e uma combinagao de pulsos de RF, sinais e 
perrodos de recuperagao intervenientes (Figura 1.18). E importante observar que uma sequencia 
de pulsos, como a apresentada na Figura 1.18, apenas mostra em termos simples os diversos 
parametros de sincronizagao usados em sequencias mais complicadas, isto e,TR eTE. 

Uma sequencia de pulsos consiste em varios perfodos de tempo, e os principais estao descritos 
a seguir. 


• O tempo de repetigao (TR) e o intervalo de tempo desde a aplicagao de um pulso de RF ate a 
aplicagao do pulso de RF seguinte e e medido em milissegundos (ms). OTR determina o rela- 
xamento que pode ocorrer entre o termino de um pulso de RF e a aplicagao do pulso seguinte. 
O TR determina, portanto, o relaxamento T1 que ocorreu quando o sinal e lido 
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Figura 1.18 Sequencia basica de pulsos. 











































• O tempo de eco (TE) e o intervalo de tempo desde a aplicagao do pulso de RF ate o pico 
maximo do sinal induzido na bobina e tambem e medido em ms. O TE determina quanto 
decaimento da magnetiza^ao transversal ocorreu. O TE controla, portanto, o relaxamento T2 
que ocorreu quando o sinal e lido. 

Os princfpios basicos da cria^ao do sinal foram descritos. 

A aplicafao de pulsos RF em determinados intervalos de repetifao e a recep^ao de sinais em 
tempos de eco predefinidos produzem o contraste em RM. Esse conceito sera discutido com 
detafhes no proximo capftulo. 
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Todos os estudos clfnicos por imagem precisam demonstrar contraste entre as caracterfsticas 
anatomicas normals e entre a anatomia e uma patologia. Se nao houver diferen^a de contraste, 
e impossfvel detectar anormalidades no organismo. Uma das principals vantagens da RM em 
compara^ao com outras modalidades de imagem e a excelente discrimina^ao que faz dos tecidos 
moles. As caracterfsticas de contraste de cad a imagem depend em de muitas variaveis, e e impor- 
tante compreender os mecanismos que interferem no contraste da imagem em RM. 


Os fatores que influenciam o contraste em estudos dlagnosticos por imagem geralmente sao 
divididos em duas categorias: 

• parametros de contraste intrmsecos sao aqueles que nao podem ser alterados por serem 
inerentes aos tecidos organicos 

• parametros de contraste extnnsecos sao aqueles que podem ser modificados. 

Por exemplo, na aquisifao de imagens por raios X, os parametros de contraste intrmsecos 
incluem a densidade das estruturas que o feixe de raios X atravessa e pela qual sofre atenuagao, 
enquanto os parametros de contraste extrfnsecos envolvem os fatores de exposi^ao estabelecidos 
pelo tecnico em radiologia. Ambos determinam o contraste nessas tecnicas. Na RM existem diver- 
sos parametros em cada grupo. 

Os parametros de contraste intrmsecos sao: 

• tempo de recupera^ao T1 

• tempo de decaimento T2 

• densidade protonica 






• fluxo 

• coeficiente de difusao aparente (ADC, apparent diffusion coefficient). 

Todos esses fatores sao inerentes aos tecidos organicos e nao podem ser alterados. Neste 
capi'tulo discutiremos o tempo de recupera^ao Tl, o tempo de decaimento T2 e a densidade 
protonica. O fluxo e o ADC serao discutidos nos Capftulos 6 e 1 2, 

Os parametros de contraste extnnsecos sao: 

. TR 
. TE 

• angulo de incfina^ao 

• Tl (tempo de inversao) 

• fator turbo/comprimento do trem de ecos 

• Valor de b. 

Todos esses fatores sao selecionados pelo operador no console. Os parametros que sao seleciona- 
dos dependem da sequencia de pulso que sera empregada. TR eTE sao discutidos no Capftulo 1. 
Os outros fatores serao discutidos nos Capftulos 5 e 12. 


Uma imagem de RM tern contraste se houver areas de alto sinal (brancas na imagem) e areas 
de baixo sinal (escuras na imagem). Algumas areas apresentam sinal intermediario (escala de 
cinza entre o branco e o preto). O VME pode ser decomposto em vetores individuals dos tecidos 
no organismo do paciente, como gordura, Ifquido cefalorraquidiano (LCR) e musculos. 

Um tecldo tern sinal de alta intensidade se apresentar um componente de magnetizafao coe- 
rente transversal grande em TE. Se houver um componente de magnetiza^ao coerente transversal 
grande, a amplitude do sinal recebido pela bobina e grande, resultando em uma area brilhante na 
imagem. Um tecido retorna um sinal de baixa intensidade se tiver um componente de magnetiza- 
fao coerente transversal pequeno em TE. Se houver um componente de magnetiza^ao coerente 
transversal pequeno, a amplitude do sinal recebida pela bobina e pequena, resultando em uma 
area escura na imagem. 

As imagens obtem o contraste principalmente por meio de mecanismos de recupera^ao em 
Tl, decaimento em T2 e densidade protonica ou de spin. A recupera^ao em Tl e o decaimento em 
T2 foram discutidos no Capftulo 1. A densidade prot6nica de um tecido e o numero de protons 
livres de hidrogenio por unidade de volume do tecido. Quanto maior a densidade protonica de 
um tecido, maior e a disponibilidade de sinal deste tecido. O relaxamento em Tl eT2 depende de 
tres fatores, descritos a seguir. 

• Energia inerente ao tecido. Se a energia inerente for baixa, o arranjo molecular tera maior capa- 
cidade de absorver a energia dos nucleos de hidrogenio. Tecidos com baixa energia inerente 
sao como esponjas que podem facilmente absorver energia dos nucleos de hidrogenio durante 
o relaxamento. O contrario ocorre em tecidos com energia inerente alta, que nao conseguem 
absorver com facilidade a energia dos nucleos de hidrogenio. Esses tecidos sao como toa- 
lhas de papel, sao menos capazes de absorver a energia durante o relaxamento. Isso ocorre 
especialmente no processo de relaxamento em Tl, que se baseia na troca de energia entre os 
nucleos de hidrogenio e o arranjo molecular (rota^ao-quadratura ou spin lattice) 

• Proximidade entre as moleculas. Em tecidos nos quais as moleculas estao muito proximas umas 
das outras, existe uma intera^ao mais eficiente entre os campos magneticos dos nucleos de 
hidrogenio circundantes. O contrario ocorre quando as moleculas estao espalhadas. Isso e 
especialmente importante no processo de decaimento em T2, que se baseia na eficiencia das 
intera^oes entre os campos magneticos dos nucleos de hidrogenio circundantes ( spin-spin ) 

• Equivalence entre a taxa de rotagao molecular (molecular tumbling rate) e frequencia de Larmor do 
hidrogenio. Se existir boa equivalencia entre os dois, a troca de energia entre os nucleos de hidro- 


genio e a quadratura molecular e eficiente. (Similar ao que ocorre com a ressonancia, na qual 
a troca de energia e mais eficiente quando a energia e apiicada na mesrna frequencia que a de 
Larmor do hidrogenio.) Quando a equivalencia e ruim, a troca de energia nao e tao eficiente. 


Como discutido no Capftulo 1, tanto o relaxamento em T1 como o decaimento em T2 sao 
processes exponenciais, com as constantes temporais T1 e T2, que representam o tempo que 
leva para que 63% da magnetizacao total sejam recuperados no piano longitudinal por meio da 
transference de energia rota^ao-quadratura (T1), ou a perda no piano transversal por meio de 
intera^oes spin-spin (T2). Esta se^ao trata das curvas exponenciais para os processos de relaxa¬ 
mento nos tecidos. 

Geralmente, os dois extremos de contraste em RM sao a gordura e a agua (Figura 2.1). Neste 
livro, os vetores que representam a gordura sao desenhados em amarelo e os vetores da agua, 
em azul. 


Gordura e agua 

As moleculas de gordura contem atomos de hidrogenio ligados a atomos de carbono e oxige- 
nio. Constituem grandes moleculas denominadas lipfdios, arranjadas de maneira muito proxima 
umas das outras e cuja taxa de rotafao molecular e relativamente lenta. As moleculas de agua 
contem dois atomos de hidrogenio e um de oxigenio (H O). Suas moleculas ficam dispersas, e 
sua taxa de rota^ao molecular e relativamente rapida. O oxigenio da agua tende a roubar eletrons 
que orbitam os nucleos de hidrogenio. Isso torna a agua mais acessfvel aos efeitos do campo 
magnetico principal. 

Nas moleculas de gordura, o carbono nao tira eletrons que orbitam o nucleo de hidrogenio. 
Eles permanecem na nuvem de eletrons, protegendo o nucleo dos efeitos do campo magnetico 



Figura 2,1 Magnitude da magnetizacao transversa em fun^ao da amplitude do sinal. 

























principal. A frequencia de Larmor do hidrogenio na agua e mais alta do que na gordura. O hidro¬ 
genio na gordura recupera-se mais rapidamente ao longo do eixo longitudinal do que na agua e 
perde a magnetizagao transversal mais rapidamente do que na agua. Consequentemente, a agua 
e a gordura aparecem de forma diferente nas imagens de RM. 

Recupera^ao T1 na gordura 

A recupera^aoTI ocorre porque os nucleos cedem energia ao ambiente que os circunda. A gor¬ 
dura tern energia inerente baixa e consegue facilmente absorver energia dos nucleos de hidrogenio 
em sua estrutura molecular. A lenta rotagao molecular na gordura permite que o processo de 
recuperagao seja relativamente rapido, porque a taxa de rotagao molecular se iguala a frequencia 
de Larmor e permite uma troca eficiente de energia dos nucleos de hidrogenio para a estrutura 
molecular circundante. Isso significa que os momentos magneticos dos nucleos de gordura sao 
capazes de relaxar e recuperar rapidamente sua magnetiza?ao longitudinal. O VME da gordura 
realinha-se rapidamente com B de maneira que o T1 da gordura e curto (Figura 2.2). 


Recuperagao T1 na agua 

A recuperagao T1 ocorre porque os nucleos cedem energia adquirida do pulso de excitagao 
de RF a quadratura que os circunda. A agua Lem alta energia inerente e nao consegue absorver 
energia facilmente em seu arranjo molecular a partir dos nucleos de hidrogenio. Na agua, a mobi- 
lidade molecular e alta, resultando em recuperagao T1 menos eficiente porque a taxa de rotagao 
molecular nao se iguala a frequencia de Larmor e nao permite uma troca eficiente de energia entre 
os nucleos de hidrogenio e a estrutura molecular circundante. Os momentos magneticos da agua 
levam mais tempo para relaxar e recuperar sua magnetizagao longitudinal. O VME da agua leva 
mais tempo para se realinhar com o B e, por isso, o tempo T1 da agua e longo (Figura 2.3). 



A gordura recupera rapidamente 
a magnetizagao longitudinal 


Figura 2.2 Recuperagao T1 na gordura. 
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Figura 2.3 Recuperagao T1 na agua. 






























Decaimento T2 na gordura 

O decaimento T2 resulta da intera^ao entre os campos magneticos dos nucleos. Esse e um 
processo eficiente para o hidrogenio na gordura porque as moleculas estao muito proximas umas 
das outras, e, por isso, ha maior possibilidade de ocorrerem intera^oes spin-spin. Como resultado, 
os spins defasam rapidamente e a perda de magnetiza^ao transversal tambem e rapida. O tempo 
T2 na gordura e, portanto, curto (Figura 2.4). 

Decaimento T2 na agua 

O decaimento T2 na agua e menos eficiente do que na gordura porque as moleculas estao 
afastadas umas das outras e, assim, a possibilidade de ocorrerem intera^oes spin-spin e menor. 
Como resultado, os spins defasam lentamente e a perda da magnetizagao transversal e gradual. O 
tempo T2 da agua e, portanto, longo (Figura 2.5). 


Contraste T1 

Como o tempo T1 da gordura e menor do que o da agua, o vetor da gordura se realinha com 
o B mais depressa do que o vetor da agua. O componente longitudinal de magnetiza^ao da 
gordura e, portanto, maior que o da agua. Apos um determinado TR que e mais curto do que 
os tempos totais de relaxamento dos tecidos, o pulso de excitagao de RF seguinte e aplicado. O 
pulso de excitafao de RF inclina os componentes longitudinais de magnetizafao tanto da gordura 
como da agua na direfao do piano transversal (pressupondo que foi aplicado um pulso de 90°), 
como na Figura 2.6. Como ha maior magnetizafao longitudinal na gordura antes do pulso de 
RF, ha maior magnetiza^ao transversal na gordura depois do pulso de RF. A gordura, portanto, 
tern um alto sinal e aparece brilhante em uma imagem com contraste em T1. Como ha menor 
magnetiza^ao longitudinal na agua antes do pulso de RF, ha menor magnetiza^ao transversal 
na agua depois do pulso de RF. A agua, portanto, tern um baixo sinal e aparece escura em uma 
imagem com contraste em T1. Essas imagens sao denominadas imagens ponderadas em T1 (veja 
as Figuras 2.23 e 2.26). 
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Figura 2.4 Decaimento T2 na gordura. 
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Figura 2.5 Decaimento T2 na agua. 
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Figura 2.6 Geragao do contraste T1. 


Como o tempo T2 da gordura e mais curto que o da agua, o componente transversal de mag- 
netizagao da gordura decai mais depressa. A magnitude da magnetizagao transversal na agua 
e grande. A agua tern um alto sinal e aparece brilhante em uma imagem com contraste em T2. 
Entretanto, a magnitude da magnetizagao transversal na gordura e pequena. A gordura, por- 
tanto, tern um baixo sinal e aparece escura em uma imagem com contraste em T2 (Figura 2.7). 
Essas imagens sao denominadas imagens ponderadas em T2 (veja as Figura 2.25). 


O contraste por densidade protonica esta relacionado com diferengas na intensidade de sinal 
entre os tecidos, que sao consequenda de seu numero relativo de protons de hidrogenio livres 
por unidade de volume. Para produgao de contraste por diferengas na densidade protonica entre 
os tecidos, o componente transversal de magnetizagao precisa refletir essas diferengas. Tecidos 
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Figura 2.7 Geragao de contrasteT2. 


com alta densidade protonica (p. ex., tecido cerebral) apresentam componente de magnetizagao 
transversal grande (e, portanto, alto sinal) e mostram-se brilhantes em uma imagem de contraste 
por densidade protonica. Tecidos com baixa densidade protonica (p. ex., osso cortical) apresen¬ 
tam componente de magnetizagao transversal pequeno (e, portanto, baixo sinal) e se mostram 
escuros em uma imagem de contraste por densidade protonica (veja a Figura 2.24). O contraste 
por densidade protonica sempre existe na imagem e depende de caracterfsticas do paciente e 
da area que esta sendo examinada. E o contraste basico em RM, denominado ponderagao por 
densidade protdnica. 


Resumo 

• A gordura tern T1 e T2 curtos 

• A agua tern T1 e T2 longos 

• Para produgao de alto sinal, tern de existir um grande componente de magnetizagao coerente 
no piano transversal para induzir um sinal maior na bobina 

• Para produgao de baixo sinal, tern de existir um pequeno componente de magnetizagao coe¬ 
rente no piano transverse para induzir um sinal menor na bobina 

° Imagens ponderadas em T1 sao caracterizadas por mostrarem a gordura brilhante e a agua 
escura 

® Imagens ponderadas em T2 sao caracterizadas por mostrarem a agua brilhante e a gordura 
escura 

. Imagens ponderadas por densidade protdnica sao caracterizadas por areas de alta densidade 
protonica (brilhantes) e areas de baixa densidade protonica (escuras) 

• Os tempos de relaxamento T1 e T2 de um tecido, embora inerentes a ele, dependem da poten- 
cia do campo do magneto. A medida que aumenta a potencia do campo, os tecidos levam 
mais tempo para relaxar. A Tabela 2.1 mostra os tempos de relaxamento T1 e T2 de tecido 
cerebral a 1 T. 


















Tabela 2.1 Tempos de relaxamento T1 e T2 de tecidos cerebrais a 1 T. 


Agua 

2.500 

2.500 

Gordura 

200 

100 

Lfquido cefalorraquidiano 

2.000 

300 

Substancia branca 

500 

100 


Todos os parametros intrfnsecos de contraste listados no comedo deste capftulo afetam simul- 
taneamente o contraste da imagem e, portanto, produziriam imagens de contraste misto. Isso 
significa que na leitura da imagem sera muito dififcil determinar a contribuigao relativa de cada 
um dos parametros para o contraste observado na imagem. Isso torna a interpretagao da imagem 
um grande desafio. Por isso, e necessario ponderar o contraste da imagem para um dos parame¬ 
tros, afastando-o dos outros. Isso e feito como base na compreensao sobre como os parametros 
extrfnsecos de contraste controlam a contribuigao relativa de cada parametro intrmseco de con¬ 
traste. O fluxo e o ADC, que serao discutidos nos proximos capftulos, sao controlados de modo 
especializado. Os outros tipos de mecanismos de ponderagao (T1, T2 e densidade protomca) 
serao discutidos neste capftulo. 

Para demonstrar o contraste ponderado em T1, densidade protonica ou T2, valores especf- 
ficos de TR e TE sao selecionados para uma determlnada sequencia de pulso. E fundamental a 
escolha apropriada deTR eTE (ponderagao) para uma imagem de modo a que um mecanismo 
predomine sobre os outros dois. 
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T1 


Em uma imagem ponderada em T1 o contraste depende principalmente das diferengas nos 
tempos T1 entre a gordura e a agua (e os demais tecidos com sinais intermediaries). Como o TR 
controla o modo como cada vetor de gordura se recupera antes que o corte sofra excitagao pelo 
pulso de RF posterior, para alcangar a ponderagao em T1 o TR tern de ser curto o suficiente para 
que nem a gordura nem a agua tenham tempo suficiente para retornar totalmente ao B . Se TR 
for muito longo, tanto a gordura como a agua retornam ao B e recuperam totalmente sua mag- 
netizagao longitudinal. Quando isso ocorre, o relaxamento em T1 se completa nos dois tecidos e 
as diferengas entre seus tempos T1 nao sao demonstradas (Figura 2.8). 


« TR controla o grau de ponderagao emTI 
• Para a ponderagao em T1 , o TR tern de ser curto. 
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Em uma imagem ponderada em T2, o contraste depende principalmente das diferen^as nos 
tempos T2 entre a gordura e a agua (e os demais tecidos com sinais intermediaries). O TE con¬ 
trola o decaimento T2 que pode ocorrer antes da recep^ao do sinal. Para alcan^ar a ponderagao 
em T2, o TE tern de ser longo o suficiente para permitir que a gordura e a agua tenham tempo 
suficiente para decair. Se o TE for muito curto, nem a gordura nem a agua terao tempo para sofrer 
decaimento e, portanto, as diferen^as entre seus tempos T2 nao serao demonstradas (Figura 2.9). 


• TE controla a ponderagao em T2 

Para a ponderagao em T2, o TE tern de ser longo. 


m 









Tempo 


TR curto TR longo 

Figura 2.8 As diferer^asTI entre gordura e agua. 


Pondera^ao por densidade protonica 

Em uma imagem ponderada por densidade protonica, a diferen^a entre os numeros de pro¬ 
tons livres de hidrogenio por unidade de volume naquele paciente especffico e o principal fator 
determinante na forma^ao de contraste. Sempre existe alguma pondera^ao por densidade pro- 
tonica. Para alcan^ar a ponderafao por densidade protonica, os efeitos de contraste em T1 e 
T2 precisam ser diminui'dos para que domine a pondera^ao por densidade protonica. Um TR 
longo permite que tanto a gordura como a agua recuperem totalmente sua magnetiza^ao longi¬ 
tudinal, e, assim, ha redu^ao da ponderagao em T1. Um TE curto nao da tempo suficiente nem a 
gordura nem & agua para decair, reduzindo, assim, a ponderapao em T2. 



Figura 2.9 Diferen^as T2 entre gordura e agua. 



































Em qualquer imagem, o contraste consequente a densidade protonica inerente ocorre simul- 
taneamente aos mecanismos T1 e T2, e contribui para a formaqao de contraste. Para ponderar a 
imagem de modo que um dos processos seja dominante, a influencia dos outros processos tem 
ser reduzida. 

Saiba mais: analogia com o fogao 

Pode-se compreender melhor os mecanismos de ponderagao fazendo-se uma analogia com um fogao 
a gas com dois botoes, denominados TR e TE. O botao TR controla o contraste T1, e o botao TE con- 
trola o contraste T2. O botao TR aumenta ou diminui a intensidade da chama para o contraste T1, e o 
botao TE aumenta ou diminui a intensidade da chama para o contraste T2. 

Girar o botao TR para baixo aumenta a chama para o contraste T1, isto e, aumenta o contraste em T1. Girar 
o botao TE para cima aumenta a chama para o contraste T2, isto e, aumenta o contraste em T2. Para ponderar 
a imagem em uma dire 9 ao especffica e preciso aumentara intensidade da chama em um dos parametros 
intrmsecos de contraste e diminuir nos outros. 

Por exemplo, para alcanqar a ponderagao emTl, a intensidade da chama deve ser aumentada em T1 
e diminufda em T2 para que a imagem seja ponderada em direqao ao contraste em T1 e se afaste do 
contraste em T2 (a densidade protonica depende do numero relativo de protons e nao pode ser alterada 
em uma determinada area). 

* Aumentar a intensidade da chama sobre o contraste T1 resulta em TR curto (botao TR para baixo) 
e Diminuir a intensidade da chama sobre o contraste T2 resulta em TE curto (botao TE para baixo) 
(Figura 2.10). 

Para alcan^ar a ponderagao em T2 , a intensidade da chama deve ser aumentada em T2 e diminufda em 
T1. Desse modo, a imagem sera ponderada em dire^ao ao contraste em T2 e se afastara do contraste 
em T1 (a densidade protonica depende do numero relativo de protons e nao pode ser alterada em uma 
determinada area). 

a Aumentar a intensidade da chama sobre o contraste T2 resulta em TE longo (botao TE para baixo) 
Diminuir a intensidade da chama sobre o contraste T1 resulta em TR longo (botao TR para cima) 
(Figura 2.11). 

Para alcan^ar a ponderagao por densidade protonica, a intensidade da chama deve ser diminufda tanto em 
T2 quanto em T1. Desse modo, predominara o contraste de densidade protonica. 

Diminuir a intensidade da chama sobre o contraste T1 resulta em TR longo (botao TR para 
cima) 

• Diminuir a intensidade da chama sobre o contraste T2 resulta em TE curto (botao 
TE para baixo) (Figura 2.12). 

A analogia com o fogao seri empregada outras vezes neste livro. Fique atento ao 
sfmbolo com a chama que aparecerci nas margens. 


Quando um pulso de excitafao de RF e removido, os processos de relaxamento e decaimento 
ocorrem imediatamente. O decaimento T2* e o declfnio do DIL apos a excita^ao pelo pulso de 
RF. Esse declfnio e mais forte que o decaimento em T2, pois e a combinaqao de dois efeitos: 

• decaimento do proprio T2 

• heterogeneidades devido a defasagem do campo magnetico. 












Figura 2.10 Pondera^o em T1 e a analogia com o fogao. 




Figura 2.11 Pondera^ao em T2 e a analogia com o fogao. 




I igura 2.12 Pondera^ao por densidade protonica e a analogia com o fogao. 






















Saiba mais: satura^ao 

Sempre que o VME e inclinado para alem dos 90° diz-se que esta parcialmente saturado. Quando 
o VME atinge os 180° diz-se que esta total mente saturado. Se ocorrer saturafao parcial dos vetores de 
gordura e agua, o resultado sera pondera^ao em T1 . Se, no entanto, nao houver satura^ao dos vetores de 
gordura e agua, o resultado sera pondera^ao por densidade protonica. Para melhor compreensao, deve 
ser feita uma revisao dos processos de recuperafao T1. 

Observe a Figura 2.13. Antes da aplica^ao do primeiro pulso de RF, osvetoresdagorduraeda aguaestao 
alinhados com B 0 . Quando eaplicado o primeiro pulso de RFde 90°, os vetores de gordura e aguase incli- 
nam no piano transverse. O pulso de RF entao e removido e os vetores come^am a relaxar e retornar a B . A 
gordura tern um tempoTI maiscurtoquea aguaeassim retornaa B maisrapidamente. SeTRfor mais curto 
que oTI dos tecidos, o pulso de RF seguinte (e todos os que subsequentes) inclinara os vetores para alem 
dos 90° e para a satura^ao parcial porque sua recupera^ao tera sido incompleta. Os vetores da gordura e 
da agua serao saturados em graus diferentes porque estavam em pontos diferentes de recupera^ao antes 
da inclinafao de 90°. O componente transverso de magnetiza^o para cada vetor e, portanto, diferente. 

O componente transverso da gordura € maior que o da agua porque seu componente longitudinal se 
recupera em maior grau antes da aplicafao do pulso de RF seguinte, e assim mais magnetiza 9 ao longi¬ 
tudinal esta disponfvel para sofrer inclina^ao para o piano transverso. Portanto, o vetor de gordura gera 
um sinal mais alto que o da agua - a gordura e brilhante e a agua e escura. O resultado e uma imagem 
ponderada em T1. 

Observe agora a Figura 2.14. Se TR for mais longo que os tempos T1 dos tecidos, tanto a gordura 
como a agua se recuperarao totalmente antes da aplica^ao do pulso de RF seguinte (e todos os subse¬ 
quentes). Os dois vetores serao inclinados diretamente ate o piano transversal, e nao ocorrera saturado. 
A magnitude do componente transversal de magnetiza^ao para gordura e agua depende apenas das 
densidades protonicas individuals, mais do que da taxa de recuperarao de seus componentes longitu¬ 
dinals. As imagens de tecidos com alta densidade protonica sao brilhantes, enquanto em tecidos com 
baixa densidade protonica sao escuras. O resultado e uma imagem ponderada por densidade protonica. 
Certamente o anguio de inclina^ao (ate que distancia o pulso de RF de excita^ao move o vetor por meio 
de ressonancia) tern um impacto significativo sobre os efeitos da saturate. Isso sera discutido com mais 
detalhes posteriormente. 


Heterogeneidades sao areas dentro do campo magnetico que nao tern exatamente a mesma 
potencia do campo magnetico externo. Certas areas tern a potencia do campo magnetico ligeira- 
mente menor que a do campo magnetico principal (mostrado em azul na Figura 2.15), enquanto 
outras areas tern a potencia do campo magnetico ligeiramente maior que a do campo magnetico 
principal (mostrado em vermelho na Figura 2.15). 

Como demonstra a equaqao de Larmor, a frequencia Larmor de um nucleo e proporcional a 
potencia do campo magnetico a que esta exposto. Se o nucleo se encontra em uma area de hete- 
rogeneidade na qual a potencia do campo e maior, a frequencia precessional do nucleo aumenta, 
isto e, ele acelera. Entretanto, se o nucleo se encontra em uma area de heterogeneidade na qual 
a potencia do campo e menor, a frequencia precessional do nucleo diminui, isto e, desacelera. 
Isso esta representado na Figura 2.15. Essa aceleraqao e desaceleraqao relativa, como resultado 


Saiba mais: heterogeneidades 

Lembra-se da analogia com o relogio mostrada no Capftulo 1 ? A mudan^a de fase dos 
momentos magneticos devido a heterogeneidades no campo € exatamente a mesma que 
a de diversos relogios mostrando horas diferentes porque a frequencia de seus ponteiros e 
diferente. 








Figura 2.13 Satura^ao com TR curto. 


de heterogeneidade do campo magnetico e diferenqas na frequencia precessional de certos teci- 
dos, causa defasagem imediata dos spins e produz um DILcomo o mostrado na Figura 2.15. Essa 
defasagem e a principal responsavel pelo decaimento T2*. Ataxa de defasagem devido a hetero- 
geneidades e um processo exponencial. 


A defasagem causada por heterogeneidades provoca uma perda rapida da magnetizafao trans- 
versa coerente e, portanto, de sinal, de maneira que atinge zero antes que a maioria dos tecidos 
tenham tido tempo de chegar a seus tempos de relaxamento T1 ou T2. Para medir os tempos de 


































Figura 2.14 Sem saturagao com TR longo. 


relaxamento e produzir uma imagem com bom contraste e necessario regenerar o sinal. Existem 
duas formas de conseguir isso - com um pulso de RF adicional de 180° ou com o emprego de 
gradientes. Sequencias que usam um pulso de 180° para regenerar o sinal sao chamadas de 
sequ&ncias de pulso spin-eco; aquelas que usam um gradiente sao chamadas de sequencias de 
pulso gradiente-eco. Elas serao discutidas com mais detalhes a seguir. 

Sequencia de pulso spin-eco 

A sequencia de pulso spin-ec o cornumente usa um pulso de excitafao de 90° para mover o 
VME na dire£ao do piano transverse. O VME precessa no piano transverso induzindo uma volta- 
gem na bobina de recep^ao. As trajetorias precessionais dos mementos magneticos dos nucleos 
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sao traduzidas para o piano transverso. Quando o pulso de RF de 90° e removido, e produzido 
um sinal de decaimento de indu^ao livre (DIL). A defasagem T2* ocorre quase que imediata- 
mente, e o sinal declina. Utiliza-se entao um pulso de RF de 180° para compensar esta defasagem 
(Figura 2.16). 

O pulso de 180° e um pulso de RF que tern energia suficiente para inclinar o VME em 180°. 
A defasagem T2* faz com que os momentos magneticos defasem ou se espalhem (fan out) no 
piano transverso. Neste instante os momentos magneticos estao fora de fase uns em relaqao aos 
outros, isto e, estao em posiqoes diferentes na trajetoria precessional em um dado tempo. Os 
momentos magneticos que desaceleram formam a borda exterior do leque (mostrado em azul 
na Figura 2.17). Os momentos magneticos que aceleram formam a borda de direcionamento do 
leque (mostrado em vermelho na Figura 2.17). Os pulsos RF de 180° inclinam esses momentos 
magneticos em 180° (mais ou menos como girar uma panqueca). Eles ainda se encontram no 
piano transverso, mas agora os momentos magneticos que formavam a borda exterior antes do 
pulso de 180° passam a formar a borda de direcionamento. De modo contrario, os momentos 
































igura 2.16 Defasagem T2*. 


magneticos que formavam a borda de direcionamento antes do pulso de 180° passam a format 
a borda exterior (como mostrado na parte de baixo da Figura 2.17). O spin vermelho que formava 
a borda de direcionamento antes do pulso de 180° forma agora a borda exterior. O spin azul que 
formava a borda exterior antes do pulso de 180° forma agora a borda de direcionamento. 

A diregao da precessao permanece a mesma, e assim a borda exterior comega a alcangar a 
borda de direcionamento. Em urn tempo espedfico posterior, as duas bordas estarao sobrepos- 
tas. Os momentos magneticos estao agora transitoriamente em fase porque estao transitoria- 
mente no mesmo lugar da trajetoria precessional. Nesse instante, existe magnetizagao transversa 
em fase, e assim urn sinal maximo e induzido na bobina. Esse sinal e denominado spin-eco. Nesse 
momento, o spin-eco contem informafao T1 e T2 a medida que a defasagem T2* e reduzida 
e mais tempo e permitido para que cada tecido alcance seus tempos de relaxamento T1 e T2 
(Figura 2.18). 
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Figura 2.17 Anulagao ( rephasing ) de 180°. 
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Figura 2.18 Sequencia basica de anula^ao. 


Saiba mais: o Grande Premio Larmor 

Uma maneira facil de entender o rephasing de 180° e imaginar tres vefculos em uma pista de corrida 
circular. Os vefculos estao relacionados com tres momentos magneticos e a pista circular a trajetoria pre- 
cessional dos momentos magneticos. Os vefculos tern velocidades diferentes; temos um carro de corrida, 
um seda familiar e um trator (Figura 2.19). 

Quando o sinal dispara, os carros come^am a correr em torno da pista. Imediatamente o carro de 
corrida passa a frente do seda, que, por sua vez, larga a frente do trator. Neste instante eles estao fora 
de fase um em rela^ao ao outro, do mesmo modo que se encontram em locais diferentes da pista em um 
determinado tempo. Quanto maior o tempo de corrida, maior e a defasagem entre os vefculos. 

O sinal dispara novamente. Esse segundo sinal equivale ao pulso de RF de 180°. Quando o sinal 
dispara, os vefculos fazem uma volta de 180° e seguem novamente em direqao ao ponto de partida. 
Agora, o carro de corrida esta por ultimo porque foi o que percorreu a distancia mais longa desde o 
infcio da corrida. O trator esta na frente porque foi o vefcuio mais lento no infcio da corrida. O seda esta 
em algum lugar entre os dois. Supondo que os tres vefculos se movem exatamente a mesma velocidade 
do comedo da corrida, tanto o seda quanto o carro de corrida alcan^am o trator e estao exatamente no 
mesmo lugar, ao mesmo tempo, quando retornam a I inha de largada. Assim, estao novamente em fase e, 
se fossem momentos magneticos, eles gerariam um spin-e co nesse ponto. O tempo para que os vefculos 
completassem a corrida inteira (da linha de partida ao ponto onde fizeram o retorno e de volta a linha 
de partida) corresponde ao TE. 


Parametros da escala temporal em sequiricias spin-eco 

TR e o tempo entre cada pulso de excita^ao de 90° para cada corte.TE e o tempo entre o pulso 
de excita^ao de 90° e o pico do spin-eco (Figura 2.20). O tempo que leva para ocorrer a anulaqao 
(rephase) apos a aplicafao de um pulso de RF de 180° e igual ao tempo para ocorrer a defasagem 
quando o pulso de RF de 90° e retirado. Esse tempo e chamado de tau. Portanto, o valor deTE 
e duas vezes o valor de tau. Observe a Figura 2.20 e perceba a simetria do spin-eco. A medida que 
os spins gradualmente entram em fase, o sinal gradualmente vai se formando, alcanqando o pico 
em TE, quando todos os spins estao em fase. Entretanto, os spins mais rapidos logo ultrapassam os 
spins mais lentos, ocorrendo novamente a defasagem. Isso resulta na perda gradual de sinal, que 
reflete o crescimento gradual anterior ao pico do eco. Esse efeito e responsavel pela simetria. 
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Figura 2.19 Grande Premio Larmor. 
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Figura 2.20 Tau 










































Na maioria das sequencias de pulso spin-eco , pode ser aplicado mais de um pulso de RF de 
180° apos um pulso de excita^ao de 90°. Cad a pulso de 180° gera um spin-eco separado, que 
pode ser recebido pela bobina e usado para criar a imagem. Embora possa ser criado qualquer 
numero de ecos, as sequencias spin-eco sao usadas geralmente pela gera^ao de um ou dois ecos. 

Essa sequencia de pulso pode ser empregada para produzir imagens ponderadas em T1, se 
forem usadosTR e TE curtos (Figura 2.21). Um pulso de RF de 180° e aplicado depois de um 
pulso de excitafao de 90°. Esse unico pulso de RF de 180° gera um unico spin-eco. Os parame- 
tros temporais utilizados sao selecionados para produzir uma imagem ponderada em T1. Um TE 
curto garante que o pulso de RF de 180° e o eco subsequente ocorram antes, de modo que ocorre 
somente um pouco de decaimento T2. As diferen^as entre os tempos T2 dos tecidos nao domi- 
nam o eco e seu contraste. Um TR curto assegura que os vetores de agua e gordura nao tenham 
tempo de se recuperar totalmente, e assim as diferen^as entre seus tempos T1 dominam o eco e 
seu contraste (Figura 2.23). 


Este tipo de spin-eco pode ser empregado para produzir imagens ponderadas tanto por den- 
sidade protonica quanto em T2 no tempo TR (Figura 2.22). O primeiro spin-eco e gerado antes, 
selecionando-se um TE curto. Ocorre apenas um pequeno decaimento T2, e, assim, as diferenfas 
entre os T2 dos tecidos sao minimizadas neste eco. O segundo spin-eco e gerado bem depois, 
selecionando-se um TE longo. Ocorre decaimento T2 significativo, e, por isso, as diferen^as entre 
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Figura 2.2" Spin-eco com um eco. 
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Figura 2.22 Spin-eco com dois ecos. 















































osT2 dos tecidos sao maximizadas neste eco. O TR selecionado e longo e, portanto, as diferenqas 
entre os T1 dos tecidos sao minimizadas. Assim, o primeiro spin-eco tern TE curto e TR longo e e 
ponderada por densidade protonica. O segundo spin-eco tem TE eTR longos e a imagem e pon- 
derada em T2. A Figura 2.23 mostra uma imagem ponderada em T1; a Figura 2.24 mostra uma 
imagem ponderada por densidade protonica, e a Figura 2.25 mostra uma imagem ponderada 
em T2. 



Figura 2.23 Imagem axial do cerebro, sequenda spin-eco, ponderada em T1. 



Figura 2.24 Imagem axial do cerebro, sequencia spin-eco, ponderada por densidade protonica. 








Figura 2.25 Imagem axial do cerebro, sequencia spin-eco, ponderada em T2. 


Resumo 

• As sequencias de pulso spin-eco podem produzir imagens ponderadas em T1, em T2 e por 
densidade protonica 

o TR control a a pondera^ao em T1 (veja a analogia com o fogao) 

• TR curto maximiza a pondera^ao em T1 

• TR longo maximiza a pondera^ao por densidade protonica 

• TE controla a ponderagao em T2 

• TE curto minimiza a ponderagao em T2 

• TE longo maximiza a ponderagao em T2. 


• TR longo - 2.000 ms 

« TR curto - 300 a 700 ms 

• TE longo - 60 ms+ 

• TE curto - 10 a 25 ms. 


Saiba mais: ponderagao de imagens 

A compreensao da ponderagao de imagens e fundamental em RM. Uma das regras basicas e observar 
o conteudo de agua na imagem; se tiver um alto sinal, provavelmente e ponderada em T2 e foi adquirida 
com TE longo. Se a agua apresentar baixo sinal, a imagem provavelmente e ponderada em T1 e foi adqui¬ 
rida com TR curto, mas, dependendo da regiao do corpo, algumas imagens por densidade protonica 









mostram a agua escura. A gordura nao e um marcador confiavel, uma vez que pode se mostrar brilhante 
em muitos tipos de pondera^oes, dependendo da sequencia de pulso empregada. 

Para verificar as variaveis em contraste de imagem, observe a Figura 2.26. E!a foi adquirida empregan- 
do-se uma sequencia spin-ec o padrao, e a imagem e ponderada em T1, de modo que o contraste se deve 
predominantemente a diferen^as entre os tempos de recupera^ao T1 dos tecidos. Existe contraste que 
seria esperado em uma aquisiqao da imagem feita com TR eTE curtos; por exemplo, a gordura existente 
no escalpo e na medula ossea do clivo e brilhante e a agua no LCR e escura. Entretanto, um exame mais 
cuidadoso mostra que nem todas as areas de alto sinal consistem em gordura e nem todas as areas de 
baixo sinal sao agua. Por exemplo, a area marcada como "A”, de alto sinal, nao € gordura, mas sangue 
de fluxo lento no seio sagital superior. A area marcada como “B”, de baixo sinal, nao e agua, mas ar no 
seio esfenoide. Embora esta imagem seja predominantemente ponderada em T1, existem tambem o 
fluxo e a densidade protonica contribuindo para a formaqao de contraste na imagem. Agora, observe as 
Figuras 2.24 e 2.25 e veja se consegue identificar areas que mostram um contraste que nao e tfpico da 
ponderaqao apresentada. 



Figura 2.26 Imagem sagital, da linha media, do cerebro, sequencia spin-eco ponderada em T1. 


A sequencia de pulso gradiente-eeo 

Uma sequencia de pulso gradiente-eco usa um pulso de excitaqao de RF que e variavel e, 
portanto, move o VME para qualquer angulo de inclinaqao (nao apenas 90°). E criado um com- 
ponente transversal de magnetiza^ao, de magnitude inferior a do spin-eco, no qual toda a mag- 
netizaqao longitudinal e convertida para o piano transversal. Quando um angulo de inclinafao 
diferente de 90° e empregado, somente parte da magnetizaqao longitudinal e convertida em mag- 
netizaqao transversal, que precessa no piano transversal e induz um sinal na bobina de recepgao 
(Figura 2.27). 

Apds a retirada do pulso de RF, o sinal DIL e imediatamente produzido devido a heteroge- 
neidades no campo magnetico e, assim, ocorre defasagem T2*. Os momentos magneticos do 
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Figura 2.27 Como o angulo de inciinagao controla a amplitude do sinal. 


componente transversal de magnetizagao defasam, e sao entao, anulados ( rephased ) por urn gra¬ 
diente. Um gradiente produz uma alteragao na potencia do campo magnetico no magneto, o 
que sera discutido em mais detalhes posteriormente. Os gradientes provocam a refasagem dos 
momentos magneticos de modo que o sinal e recebido pela bobina, que contem informagoesTI 
eT2. Esse sinal e denominado gradiente-eco. 


Gradientes 

Os gradientes desempenham muitas tarefas, que serao discutidas com mats detalhes no 
Capftulo 3. Os gradientes de campos magneticos sao gerados por bobinas de fios situ ad as no 
tubo de ressonancia magnetica. A lei de indugao eletromagnetica afirma que quando as cargas 
eletricas se movem atraves de uma bobina de gradiente, um campo magnetico (ou campo gra¬ 
diente, como e conhecido agora) e induzido em torno dela. Este campo gradiente interage com 
o campo magnetico principal estatico, de modo que a potencia ao longo do eixo da bobina de 
gradiente e alterada linearmente. O ponto medio do eixo dos gradientes permanece na potencia 
do campo magnetico principal. Isso e chamado de isocentro magnetico. 

A potencia do campo magnetico aumenta, em relagao ao isocentro, em um sentido do eixo 
de gradiente porque o campo magnetico produzido pelo gradiente adiciona potencia ao campo 
magnetico principal (mostrado em vermelho na Figura 2.28). E diminui, em relagao ao isocentro, 
no sentido oposto do eixo do gradiente porque o campo magnetico produzido pelo gradiente 
subtrai potencia do campo magnetico principal (mostrado em azul na Figura 2.28). Se um gra¬ 
diente adiciona ou subtrai potencia ao campo magnetico principal depende do sentido da cor- 
rente que atravessa as bobinas de gradiente. Isso e chamado de polaridade do gradiente. 

Quando um gradiente e ligado, a potencia do campo magnetico ao longo de seu eixo se inclina 
ou se aplana. A equa^ao de Larmor afirma que a frequencia precessional dos momentos magneti¬ 
cos aumenta ou diminui dependendo da potencia do campo magnetico em diferentes pontos ao 
longo do gradiente (Figura 2.28). 

A frequencia precessional aumenta quando o campo magnetico aumenta e diminui quando o 
campo magnetico se reduz. Momentos magneticos que experimentam uma elevafao na potencia 
do campo magnetico por causa do gradiente se aceleram, isto e, sua frequencia precessional 
aumenta. Momentos magneticos que experimentam uma redu^ao na potencia do campo mag- 
























O campo 
magnetico diminui 



O campo magnetico 

permanece 

constante 



O campo magnetico 
aumenta 


i i I 


I 



As frequences precessionais As frequences precessionais As frequences precessionais 
dos nucleos desaceleram dos nucleos permanecem na dos nucleos aceleram 

frequence centra! 

Figure 2.28 Os gradientes. 


netico se desaceleram, isto e, sua frequencia precessional diminui. Como os gradientes provocam 
acelera^ao ou desacelerafao dos nucleos, podem ser empregados tanto para defasarcomo para 
anular ( rephase ) seus momentos magneticos. 


Observe a Figura 2.29. Sem a aplicafao de um gradiente, todos os spins precessam na mesma 
frequencia a medida que experimentam a mesma potencia de campo (na verdade isso nao acon- 
tece por causa das heterogeneidades do campo, mas essas altera^oes sao relativamente pequenas 
em comparafao com aquelas impostas por um gradiente). Um gradiente e aplicado a magneti- 
za$ao coerente (em fase) (todos os momentos magneticos estao no mesmo lugar em um dado 
tempo). O gradiente altera a potencia do campo magnetico experimentada pela magnetiza^ao 
coerente. Dependendo de sua posifao ao longo do eixo do gradiente, alguns dos momentos 
magneticos aceleram, enquanto outros desaceleram. Entao, os momentos magneticos ficam fora 
de fase ou defasam porque suas frequences foram alteradas pelo gradiente (veja a analogia com 
o reldgio no Capftulo 1). 

A borda exterior do leque (mostrada em azul) e constitufda pelos nucleos que 
sofreram desacelera^ao, porque estao situados no eixo do gradiente que tern a 
menor potencia de campo magnetico em relagao ao isocentro. A borda de direcio- 
namento do leque (mostrada em vermelho) e constitufda pelos nucleos que sofreram 
acelerafao porque estao situados no eixo do gradiente que tern a maior potencia 
de campo magnetico em relafao ao isocentro. Portanto, os momentos magneticos 
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Figura 2.29 Como ocorre a defasagem de gradiente (dephase). 


dos nucleos nao estao mais no mesmo lugar em urn dado tempo e, desse modo, a magnetizaqao 
foi defasada pelo gradiente. Gradientes que provocam defasagem sao denominados incoerentes 
(spoilers). 


Observe a Figura 2.30. O gradiente e aplicado a um componente de magnetizaqao incoerente 
(fora de fase). Os momentos magneticos safram de fase devido a defasagem T2* e o leque tern uma 
borda exterior, constitufda pelos nucleos lentos (mostrada em azul), e a borda de direcionamento 
(mostrada em vermelho) e constitufda pelos nucleos rapidos. Entao e aplicado um gradiente, de 
modo que a potencia do campo magnetico seja alterada de forma linear ao longo do eixo do gra¬ 
diente. O sentido dessa potencia de campo e alterado de tal forma que um nucleo lento da borda 
exterior do leque experimenta uma potencia maior do campo magnetico e acelera. 

Na Figura 2.30 os spins azuis passam pela “terminaqao alta” vermelha do gradiente. Os nucleos 
mais rapidos na borda de direcionamento do leque sofrem a redufao na potencia do campo mag¬ 
netico e desaceleram. Na Figura 2.30, os spins vermelhos passam pela “terminafao baixa” azul 
do gradiente. Apos um breve interval© de tempo, os nucleos lentos aceleraram o suficiente para 
alcanqar os nucleos rapidos que sofreram desaceleraqao. Quando os os nucleos lentos e rapidos 
se encontram, todos os momentos magneticos estao no mesmo lugar ao mesmo tempo e foram 
refasados pelo gradiente. Um sinal maximo e, portanto, induzido na bobina receptora, e esse sinal 
e chamado de gradiente-eco. Gradientes que produzem refasagem sao chamados rewinders. 


As vantagens das sequ§ncias de pulso gradiente-eco 

Como os gradientes produzem o rephase mais rapidamente do que pulsos de RF de 180°, oTE 
rmnimo e bem mais curto do que em sequencias de pulso spin-ec o e, assim, oTR tambem pode ser 
reduzido. O TR tambem pode ser diminufdo porque sao usados angulos de inclinaqao diferentes 
do angulo de 90°. Com angulos de inclinaqao fechados, a recupera^ao completa da magnetiza- 
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Figure 2.30 Como ocorre a anula^ao de gradiente (rephase). 


gao longitudinal ocorre em menos tempo do que com angulos de inclinafao abertos. Portanto, 
o TR pode ser encurtado sem produzir satura^ao. O TR e importante no tempo de exame (veja 
o Capftulo 3), portanto, quando o TR e reduzido, o tempo do exame tambem e reduzido. As 
sequencias de pulso gradiente-eco geralmente estao associadas a tempos de exame muito meno- 
res do que as sequencias de pulso spin-ec o. 

As desvantagens das sequSncias de pulso gradiente-eco 

A principal desvantagem e que nao existe compensa^ao para as heterogeneidades do campo 
magnetico. As sequencias de pulso gradiente-eco sao, portanto, muito suscetfveis as heterogenei¬ 
dades do campo magnetico. As sequencias de pulso gradiente-eco contem artefatos de susceti- 
bilidade magnetica (veja o Capftulo 7). Como os efeitosT2* nao sao eliminados, as imagens por 
gradiente-eco ponderadas em T2 sao denominadas pondera^ao em T2* e o decaimento em T2 e 
chamado de decaimentoT2*. 

Parametros de escala temporal em sequencias gradiente-eco 

Do mesmo modo que nas sequencias spin-eco, o TR e o intervalo de tempo entre cada pulso 
de excita^ao de RF, enquanto o TE e o intervalo de tempo entre o pulso de excita^ao ate o pico 
do gradiente-eco. Em bora nao seja um parametro temporal, nas sequencias de gradiente-eco o 
angulo de incfina^ao e um parametro extrfnseco de contraste que pode ser alterado para influen- 
ciar o contraste da imagem. Seu valor, combinado com o TR, determina se os efeitos de T1 sao 
maximizados ou minimizados. 
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contraste em sequencias gradiente-eco 


O TR, o TE e o angulo de inclina^ao influenciam a pondera^ao e o contraste da imagem, e o 
TR (e, consequentemente, o tempo de exame) pode ser muito mais curto do que com sequencias 
de pulso spin-eco. Como o TR controla a recupera^ao T1 que se permitiu que ocorresse antes da 
























aplicagao do pulso de RF seguinte, um TR curto geralmente produz ponderagao em T1 e nunca 
permite a obtengao de imagens com ponderagao em T2 ou por densidade protonica. Para que 
a aquisigao de imagens por gradiente-eco seja mais flexfvel, o angulo de inclinagao geralmente 
e reduzido para menos de 90°. Se o angulo de inclinagao for inferior a 90°, o VME nao levara 
muito tempo para recuperar completamente a magnetizagao longitudinal, como acontece com 
angulos de inclinagao mais abertos, e assim o TR podera ser encurtado para reduzir o tempo de 
exame sem produzir saturacao. 

Em sequencias de pulso gradiente-eco, o TR e o angulo de inclinagao con- 
trolam o relaxamento que ocorre antes que o pulso de RF seja aplicado. O TE 
controla o decaimento T2* que ocorreu antes de o gradiente-eco ser recebido 
pela bobina. Alem do angulo de inclinagao, variavel que foi adicionada, as regras 
para ponderagao de imagens em sequencias de gradiente-eco sao exatamente as 
mesmas das sequencias spin-eco ( veja a analogia com o fogao, no Capftulo 1). 


Para obtengao de uma imagem ponderada em T1, a diferenga entre os tempos T1 dos tecidos 
sao maximizadas e as diferengas entre os tempos T2 dos tecidos sao minimizadas. Para maximi- 
zar as diferengas em T1, e essencial que os vetores da gordura e da agua nao ten ham tempo de 
recuperar totalmente sua magnetizagao longitudinal antes da aplicafao do pulso de RF seguinte. 
Para evitar a recuperagao completa, o angulo de inclinagao e aberto e o TR, curto, de modo que 
os vetores de gordura e agua ainda estejam no processo de relaxamento quando o pulso de RF 
seguinte for aplicado. Para minimizar as diferengasT2*, TE e curto para que os vetores tanto da 
gordura quanto da agua nao tenham tempo de decaimento (Figura 2.31). 

Para obtengao de uma imagem ponderada em T2*, a diferenga entre os tempos T2* dos 
tecidos sao maximizadas enquanto as diferengas entre os tempos T1 sao minimizadas. Para maxi- 
mizar o decaimento em T2*, o TE e longo para que os vetores tanto da gordura quanto da agua 
tenham tempo de decairo suficiente para mostrarsuas diferengas de decaimento. Para minimizar 
a recuperagao T1, o angulo de inclinagao deve ser fechado e o TR, longo o suficiente para permitir 
a completa recuperagao dos vetores da gordura e da agua. Desse modo, as diferengas deTI nao 
sao apresentadas. Na pratica, angulos de inclinagao fechados produzem tao pouca magnetizagao 
transversal que oTR pode ser mantido relativamente curto e, ainda assim, haver tempo para uma 
recuperagao total (Figura 2.32). 




"igura 2.31 Ponderagao em T1 em sequencias gradiente-eco. 
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Figura 2.32 Ponderagao em T2* em sequencias gradiente-eco. 


Para obtengao de uma imagem ponderada pordensidade protonica, ambos os processosTI e 
T2* devem ser minimizados para que a diferenga entre a densidade protonica dos tecidos possa 
ser demonstrada. Para minimizar o decaimento em T2*, o TE deve ser curto para que nem os 
vetores da gordura nem da agua tenham tempo de decair. Para minimizar a recuperagao T1, o 
angulo de inclinagao e fechado, e oTR longo o suficiente para permitir a completa recuperagao 
da magnetizagao longitudinal. 


Saiba mais: ponderagao e gradiente-eco usando a 
analogia com o fogao 

Para a ponderagao em T1, aumente a intensidade da chama em T1 e diminua em T2*. 
O angulo de inclinagao e o TR controlam o contraste em T1, TE controla o contraste 
em T2* (a densidade protonica depende do numero relativo de protons e nao pode ser 
modificada para uma area dada). 

« Para aumentar a intensidade da chama no contraste em T1, o TR e curto (botao TR para baixo) e o 
angulo de inclinagao e grande 

Para diminuir a intensidade da chama no contraste em T2*, o TE e curto (botao TE para baixo) 
(Figura 2.33). 

Para a ponderagao em T2*, aumente a intensidade da chama em T2* e diminua em T1. O angulo de 
inclinagao e o TR controlam o contraste em T1, TE controla o contraste em T2* (a densidade protonica 
depende do numero relativo de protons e nao pode ser modificada para uma area dada). 

a Para aumentar a intensidade da chama no contraste em T2*, o TE e longo (botao TE para cima) 
Para diminuir a intensidade da chama no contraste em T1, o TR e longo (botao TR para cima) e o 
angulo de inclinagao e fechado (Figura 2.34). 

Para a ponderagao por densidade protonica, diminua a intensidade da chama em T1 e diminua em T2*. 
Desse modo, o contraste pordensidade protonica predominari. 

Para diminuir a intensidade da chama no contraste em T1, o TR e longo (botao TR para cima) e o 
angulo de inclinagao e fechado 

Para diminuir a intensidade da chama no contraste em T2*, o TE e curto (botao TE para baixo) 
(Figura 2.35). 






































Observe as Figuras 2.36 e 2.37. As duas foram adquiridas empregando-se uma sequencia de gra- 
diente-eco e o mesmo TR. Para mudar a pondera 9 ao, outro parametro foi alterado. Foi o angulo de 
inclina^ao ou oTE? 

Para responder a essa questao, primeiro determine a pondera^ao. A Figura 2.36 representa clara- 
mente uma pondera^ao em T2*, pois o LCR apresenta alto sinal. A Figura 2.37 e mais diffcil interpretar. 
Em bora o LCR se apresente mais escuro do que na Figura 2.36, o que poderia nos levar a pensar que hou- 
vesse pondera^ao em T1, os discos intervertebrais hidratados tern alto sinal, o que nao seria esperado 
em uma imagem ponderada emTI. Portanto, essa imagem e ponderada pordensidade protonica. Como 
nenhuma das duas imagens e ponderada em T1, nenhuma foi adquirida com grande angulo de inclina- 
fao. As duas tern angulo de inclina^ao fechado e - como o TR e igual -TE foi o parametro alterado. 

Na Figura 2.37 os angulos de inclina^ao fechados mmimizaram a satura^ao e, portanto, o contraste 
em T1 e um TE curto minimizaram o contraste em T2*, resultando em uma imagem ponderada por den- 
sidade protonica. A Figura 2.36 tambem foi adquirida com o angulo de inclina^ao fechado minimizando 
o contraste em T1, por^m o TE e longo, e isso maximiza o contraste em T2*, resultando em uma imagem 
ponderada em T2*. Portanto, TE foi o parametro alterado. 



igura 2.33 Contraste em T1 em sequencias gradiente-eco e a analogia com o fogao. 



Figura 2.34 Contraste em T2* em sequencias gradiente-eco e a analogia com o fogao. 





















Figure 2,35 Contraste por densidade protonica em sequencias gradiente-eco e a analogia com o fogao. 



Figure 2.36 Imagem sagital, na I inha media, 
da coluna cervical, gradiente-eco ponderada 
em T2*. 



Figure 2.37 Imagem sagital, na linha media, da 
coluna cervical, gradiente-eco ponderada por 
densidade protonica. 


Resumo 

• Sequencias de pulso gradiente-eco usam um gradiente para anular ( rephase ) os momentos 
magneticos 

• Sao empregados angulos de inclinafao variados 

























• O TE pode ser muito mais curto do que na imagem por spin-eco 

• Os gradientes nao eliminam os efeitos das Heterogeneidades do campo magnetico. 

• TR longo - 100 ms+ 

• TR curto - menos que 50 ms 

• TE curto - 1 a 5 ms 

. TE longo - 15 a 25 ms 

• Angulos de inclinafao fechados - 5 a 20° 

® Angulos de inclinafao abertos - +70°. 

ATabela 2.2 apresenta um resumo das diferen^asentrespm-eco egradiente-eco. ATabela 2.3 for- 
nece os parametros empregados em gradiente-eco. A cria^ao do sinal, e de que maneira pode 
ser manipulado para produzir contraste na imagem, ja foi discutida. No proximo capftulo sera 
descrito o processo de formafao da imagem. 


Tabela 2.2 Resumo das diferen^as entre os parametros empregados em sequencias 
spin-eco e gradiente-eco. 



Spin-eco 

Gradiente-eco 


Longo 2.000 ms+ 

Curto 300 a 700 ms+ 
Longo 100 ms+ 

Curto menos que 50 ms 


Longo 70 ms+ 

Curto 10 a 30 ms+ 
Longo 15 a 25 ms 
Curto menos que 5 ms 


90° 

90° 

Fechado 5° a 20° 
Medio 30° a 45° 
Aberto +70° 


Tabela 2.3 Parametros usados em sequencias gradiente-eco. 


T1 

Curto 

Curto 

Aberto 

T2 

Longo 

Longo 

Fechado 

Densidade protonica 

Longo 

Curto 

Fechado 
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COPIFICACAO 


Como ja foi citado, para que ocorra ressonancia, e necessaria a aplica^ao da RF em pulsos 
de 90° em rela^ao a B na frequencia precessional do hidrogenio. O pulso de RF fornece energia 
aos nucleos de hidrogenio de modo a criar a magnetiza^ao transversal. O pulso de RF tambem 
coloca em fase os momentos magneticos individuals de atomos de hidrogenio. A magnetiza^ao 
transversal coerente que resulta disso precessa na frequencia de Larmor do hidrogenio no piano 
transversal. Uma voltagem ou sinal e, entao, induzido na bobina receptora que esta posicionada 
no piano transversal. Este sinal tern a mesma frequencia da frequencia de Larmor do hidrogenio, 
independentemente da origem do sinal no paciente. 

O sistema tern de ser capaz de localizar espacialmente o sinal em tres dimensoes, de modo que 
consiga posicionar cada sinal no ponto correto na imagem. Para fazer isso, o sistema primeiro 
localiza um corte. Depois que o corte e selecionado, o sinal e localizado ou codificado ao longo 
dos dois eixos da imagem. Essa tarefa e desempenhada por gradientes. 




Os mecanismos dos gradientes foram apresentados no Capftulo 2 e serao discutidos com mais 
detalhes no Capftulo 9. Recapitulando o que foi dito no Capftulo 2, gradientes sao alterafoes 
no campo magnetico principal e sao gerados por bobinas localizadas no magneto atraves do 
qual a corrente passa. A passagem da corrente atraves da bobina de gradiente induz um campo 
gradiente (magnetico) em torno dela, que subtrai ou adiciona potencia ao campo magnetico 





principal estatico B . A magnitude de B e alterada de forma linear por boninas de gradiente, de 
modo que a potencia do campo magnetico e, portanto, a frequencia precessional que atua sobre 
o nucleo situado ao longo do eixo do gradiente pode ser prevista (Figura 3.1). Isso e denominado 

codifica^ao espacial. 

Observe a Figura 3.1. Um gradiente foi apiicado de modo a aumentar a potencia do campo 
magnetico em direfao ao lado direito do magneto (mostrado em vermelho) e diminuir para o 
lado esquerdo (mostrado em azul). A alterafao na potencia do campo magnetico e linear, e, 
nessa amplitude especffica, no ponto A, um nucleo sofre a influencia de um campo de 0,9995 T; 
um nucleo no ponto B (isocentro) sofre a influencia de um campo de exatamente 1 T; e no ponto 
C, um nucleo sofre a influencia de um campo de 1,005 T. Em todos os diagramas de gradiente 
deste livro, os campos magneticos mais potentes que o isocentro serao mostrados em vermelho 
e os de menor potencia, em azul. 

Nucleos que sofrem a influencia de um campo magnetico com potencia maiordevido ao gra¬ 
diente aceleram, isto e, sua frequencia precessional aumenta, enquanto nucleos que sofrem a 
influencia de um campo magnetico com a potencia reduzida pelo gradiente desaceleram, isto e, 
sua frequencia precessional diminui. Sendo assim, a posifao do nucleo ao longo do gradiente 
pode ser identifscada de acordo com sua frequencia de precessao. 

ATabela 3.1 mostra as mudanfas de frequencia ao longo de um gradiente linear que altera a 
potencia do campo magnetico em 1 G/cm para campo principal com potencia de 1 T. 

Existem tres bobinas de gradiente situadas no tubo do magneto, que sao nomeados de acordo 
com o eixo ao longo do qual atuam quando estao ligadas. A Figura 3.2 mostra essas direfoes em 
um magneto supercondutor tfpico. Entretanto, alguns fabricantes utilizam sistemas diferentes. 

O gradiente Z modifica a potencia do campo magnetico ao longo do eixo Z (longitudinal) do 
magneto 

O gradiente Y modifica a potencia do campo magnetico ao longo do eixo Y ( vertical ) do mag¬ 
neto 

OgradienteX modifica a potencia do campo magnetico ao longo do eixo X ( horizontal ) do mag¬ 
neto. 



0,9995 T 1,0 T 1,005 T 

(9.995 G) (10.000 G) (10.005 G) 


F igura 3.1 Gradlentes e potencia de campo variavel. 












Tabela 3.1 Alteragoes de frequencia ao longo do gradiente linear. 


No isocentro 

1 cm negativo em rela^ao ao isocentro 

2 cm negativo em rela^ao ao isocentro 

1 cm positive em relafao ao isocentro 

2 cm positive em relafao ao isocentro 
10 cm negativo em rela^iao ao isocentro 


10.000 G 

42,5700 MHz 

9.999 G 

42,5657 MHz 

9.998 G 

42,5614 MHz 

10.001 G 

42,5742 MHz 

10.002 G 

42,5785 MHz 

9.990 G 

42,5274 MHz 


1 

1 





Flgura 3.2 Eixos do gradiente em um sistema supercondutor tfpico. 


O isocentro magnetico e o ponto central do eixo dos tres gradientes e do centro do tubo do 
magneto. A potencia do carmpo magnetico e, portanto, a frequencia precessional, permanecem 
inalterados mesmo quando sao aplicados gradientes. 

Magnetos permanentes (veja o Capi'tulo 9) tern eixos diferentes. O eixo Z e vertical, nao Hori¬ 
zontal, como mostrado na Figura 3.2. A potencia do campo magnetico no isocentro e sempre a 
mesma que no B o(P- ex., 1,5 T, 1 T, 0,5 T), mesmo quando os gradientes estao ligados. Quando 
uma bobina gradiente e ligada, a potencia do campo magnetico e subtrafda de, ou adicionada ao 
B em relafao ao isocentro. A inclinaqao do campo magnetico resultante e a amplitude do campo 
magnetico gradiente e determina o grau de alteraqao na potencia do campo magnetico ao longo 
do eixo do gradiente. Angulos de maior inclinagao alteram a potencia do campo magnetico entre 
dois pontos mais do que angulos menores. Portanto, inclinafoes maiores alteram a frequencia de 
precessao de um nucleo entre dois pontos mais do que inclinafoes menores (Figura 3.3). 

E conveniente (para facilitar os cilculos) utifizar agora a unidade gauss para descrever a poten¬ 
cia do campo magnetico, em vez da unidade tesla, visto que 1 Te igual a 10.000 C. Gauss € a 
unidade usada para mostrar a altera^ao refativa na potencia do campo entre dois pontos na 
Figura 3.3. 

Os gradientes desempenham muitas tarefas importantes durante uma sequencia de pulso, 
como ja foi descrito no Capftulo 2. Voce se lembra quais sao elas? Os gradientes podem ser usa- 
dos tanto para defasagem quanto para refasagem dos momentos magneticos do nucleo. Os gra¬ 
dientes tambem realizam as tres importantes fun^oes na codificaqao, que sao descritas a seguir. 

• Sele^ao do corte - localiza^ao de um corte no piano selecionado 

• Codificafao da frequencia - localizafao espacial (codificafao) do sinal ao longo do eixo ana- 
tomico longitudinal 

Codifica^ao de fase - localizafao espacial (codificafao) do sinal ao longo do eixo anatomico 
transversal (curto). 
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Figura 3.3 Inclina^ao (slope) maiore menor. 


Quando uma bobina de gradiente e ligada, a potencia do campo magnetico e, portanto, a 
frequencia de precessao de nucleos dispostos ao longo de seu eixo, e linearmente alterada. Entao, 
um determinado ponto ao longo do eixo do gradiente tern uma frequencia precessional especi'fica 
(veja a Figura 3.3), e os nucleos situados em um corte tambem tern uma frequencia precessio¬ 
nal especi'fica. Sendo assim, um corte pode ser excitado seletivamente pela transmissao da RF 
com uma faixa de frequences que coincidam com as frequences de Larmor dos spins em um 
corte especffico como defmido pelo gradiente de sele^ao de corte. A ressonancia dos nucleos que 
fazem parte do corte ocorre gramas a transmissao da RF adequada para essa posi^ao. Entretanto, 
nucleos situados em outros cortes ao longo do gradiente nao sofrem ressonancia porque sua fre¬ 
quencia de precessao e diferente devido ao gradiente (Figura 3.4). 


Saiba mais: sele^ao do corte e a analogia com o diapasao 

Observe a Figura 3.4 na qual um diapasao € usado para ilustrar como a selegao do corte i reaiizada. 
No alto do diagrama, observa-se que foi apiicado um gradiente para alterar a potencia do campo mag¬ 
netico de baixa (azul) para alta (vermelho). Suponha que estamos tentando selecionar o corte A. Com 
esta amplitude espedfica de gradiente, os spins deste corte apresentam uma frequencia precessional de 
41,20 MHz quando o gradiente e ligado. Os spins nos dois lados do corte tern frequences diferentes por¬ 
que o gradiente modificou a potencia do campo atraves do tubo do magneto. Sem o gradiente, todos os 
spins precessariam na mesma frequencia e, portanto, nao serfamos capazes de diferencia-los. Como foi 
apiicado um gradiente, no entanto, a frequencia de precessao dos spins foi alterada atraves do tubo, de 
modo que spins de diferentes cortes ao longo do eixo Z precessam em frequences diferentes. 

Isso e parecido com um diapasao sintonizado para diferentes frequences localizadas atraves do eixo 
Z do magneto. Para produzir ressonancia e excitar spins no corte A, tern de ser apiicado um pulso de exci- 
ta^ao de RF equivalente a frequencia precessional dos spins no corte A, isto e, 41,20 MHz. Desta forma, 
a ressonancia ocorre apenas nos spins do corte A; spins de outros cortes nao sofrem ressonancia porque 
sua precessao ocorre em frequences diferentes. Para produzir o mesmo efeito no corte B (na parte infe¬ 
rior do diagrama) tern de ser apiicado um pulso de excita^ao de RF com frequencia de 43,80 MHz, para 
produzir ressonancia nos spins do corte B. Neste exemplo, cortes axiais estao sendo excitados (supondo 
que o paciente esta sobre a mesa de exame em decubito frontal ou dorsal) pela aplicafao do gradiente 
de selegao de corte durante a aplicaqao do pulso de excita^ao. 












RF a 41,20 MHz provoca a ressonancia dos spins no code A 
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RF a 43,80 MHz provoca a ressonancia dos spins no corte B 
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Figure 3.4 Sele^ao do corte. 


O piano selecionado determina qual dos tres gradientes realiza a sele^ao do corte durante o 
pulso de excitafao (Figura 3.5). Tipicamente, ocorre como descrito a seguir (embora possa variar 
de acordo com o fabricante) 

O gradiente Z altera a potencia do campo magnetico e a frequencia de precessao ao longo do 
eixo Z do magneto e ; portanto, seleciona cortes axiais 

O gradienteX altera a potencia do campo magnetico e a frequencia de precessao ao longo do 
eixo X do magneto e, portanto, seleciona cortes sagitais 

O gradiente Y altera a potencia do campo magnetico e a frequencia de precessao ao longo do 

eixo Y do magneto e, portanto, seleciona cortes coronais 

Cortes oblfquos sao selecionados usando a combina^ao de dois gradientes. 
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Figura 3.5 X, Y e Z como selecionadores de corte. 


Espessura do corte 

Para dar espessura a cad a corte, uma “ban da” dos nucleos deve ser excitada por um pulso 
de excitafao. A inclinafao do gradiente de sele^ao do corte estabelece a diferenfa na frequencia 
precessional entre dois pontos sobre o gradiente. Inclinafoes maiores resultam em uma grande 
diferen^a na frequencia de precessao entre dois pontos do gradiente, enquanto inclinafoes meno- 
res resultam em uma pequena diferen^a na frequencia de precessao entre os mesmos dois pontos 
do gradiente. Uma vez aplicada uma determinada inclina^ao de gradiente, o pulso de RF trans- 
mitido para promover a excita^ao do corte deve center uma faixa de frequences que sejam iguais 
a diferenga na frequencia de precessao entre dois pontos. Essa faixa de frequencia e denominada 
largura de banda, e a medida que o pulso de RF e transmitido a esse ponto ela e especificamente 
chamada de largura de banda de transmissao (Figura 3.6). 

• Para obten^ao de cortes finos , deve ser aplicada uma inclina^ao maior de sele^ao de corte e/ou 
uma largura de banda de transmissao estreita 

• Para obten^ao de cortes grossos, deve ser aplicada uma inclina^ao menor de selefao de corte 
e/ou uma largura de banda de transmissao larga. 

Na pratica, o sistema aplica automaticamente tanto a inefina^ao de gradiente apropriada 
como a largura da banda de transmissao de acordo com a espessura requerida para o corte. O 
corte sofre a excitagao de um pulso de transmissao de RF na frequencia central correspondente 
a frequencia de precessao dos nucleos localizados no meio do corte, e a largura de banda e a 
inclinafao do gradiente determinam a faixa de nucleos que ressonarao em cada um dos lados do 
centro. 

O intervalo (gap) entre os cortes e determinado pela inclina^ao do gradiente e pela espessura 
do corte. O tamanho do gap e importante na redu^ao de artefatos de imagem (veja o Capitulo 7). 
Em sequencias de pulso spin-ec o, o gradiente de selefao de corte e ligado durante a aplica^ao do 
pulso de excita^ao de 90° e durante o pulso de anulafao de 180°, para excitar e anular seleti- 
vamente cada corte (Figura 3.7). Em sequencias gradiente-eco, o gradiente de sele^ao de corte 
e ligado somente durante o pulso de excitafao. A importancia desse fato sera discutida em mais 
detalhes no Capftulo 6. 


Uma vez selecionado o corte, o sinal proveniente dele tern de ser localizado ao longo dos dois 
eixos da imagem. O sinal geralmente esta localizado ao longo do eixo anatomico por um processo 
conhecido como codifica^ao de frequencia. Quando o gradiente de codificafao de frequencia 




















ura 3.6 Largura da banda de transmissao, inclina^ao do gradiente e espessura do corte. 



Figura 3 Escala temporal de seie^ao de cortes em uma sequencia de pulso. 





























esta ligado, a potencia do campo magnetico, e portanto a frequencia de precessao do sinal ao 
longo do eixo do gradiente, e alterada linearmente. Sendo assim, o gradiente produz uma dife- 
ren^a de frequencia ou shift do sinal ao longo do seu eixo. O sinal pode agora ser localizado ao 
longo do eixo do gradiente de acordo com sua frequencia (Figura 3.8). 

O operador consegue selecionar a direfao da codifica^ao de frequencia de maneira que codi- 
fique o sinal ao longo do eixo longo anatomico. Uma consulta as imagens no Capi'tulo 2 pode 
ajudar a determinar qual gradiente foi usado para cada uma das fun^oes de codificafao espacial. 
Lembre-se de que o paciente geralmente esta deitado em decubito dorsal ao longo do eixo Z 
quando esta sobre a mesa (em um sistema supercondutor). Seguindo-se este padrao, e facil des- 
cobrir os eixos anatomicos longitudinal e transversal (curto). 

Em imagens nos pianos coronal e sagital, o eixo anatomico longitudinal fica ao longo do eixo Z 
do magneto, e, portanto, o gradiente Z realiza a codifica^ao de frequencia 
Em imagens no piano axial, o eixo anatomico longitudinal geralmente fica ao longo do eixo hori¬ 
zontal do magneto, e, portanto, o gradiente X realiza a codifica^ao de frequencia. Entretanto, 
para obten^ao de imagens da cabe$a, o eixo anatomico longitudinal geralmente esta ao longo 
do eixo anteroposterior do magneto, e, nesses casos, o gradiente Y realiza a codifica^ao de fre¬ 
quencia. 
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Figura 3.8 Codificagao de frequencia. 








Saiba mais: a analogia com o teclado 

Dentro do eco existem muitas frequences diferentes. Isso ocorre porque inicialmente os spins de uma 
faixa de frequencia sao excitados e sofrem refasagem em cada corte. E isso que confere espessura ao 
corte. Alem do mais, o gradiente de codificagao em fase provoca uma mudanga de fase atraves do corte, 
que permanece quando o gradiente e desiigado. Finalmente, a aplicagao de um gradiente de codifica- 
gao de frequencia provoca uma alteragao de frequencia atraves do eixo remanescente do corte. Essa 
mudanga de frequencia depende da localizagao espacial das frequences ao longo do gradiente de codi- 
ficagao de frequencia. 

De certa maneira, o resultado e simier ao tecedo de um piano. Cada tecla e afinada de modo a pro- 
duzir uma nota especffica quando e pressionada. As diferentes notas sao caracterizadas pelo fato de que 
ressoam a corda do piano em diferentes frequences de modo que a nota A (a nota musical “la”), por 
exemplo, tern uma frequencia diferente da nota B (a nota musical “si”). Cada nota tern uma posigao ou 
localizagao espacial diferente no teclado. Pianistas experientes, quando escutam uma determinada nota 
musical, sabem que tecla esta sendo pressionada e onde ela se localiza no teclado. Em outras palavras, 
conseguem localizar espacialmente a tecla por sua frequencia. Essa e a base da codificagao espacial. 


O gradiente de codificagao de frequencia e ligado quando o sinal e recebido e frequentemente 
e denominado gradiente de leitura (readout). O eco geralmente esta centralizado no meio do 
gradiente de codificagao de frequencia, de modo que o gradiente esta ligado durante a parte de 
refasagem e defasagem do eco e o pico (Figura 3.9). Tipicamente, o gradiente de codificagao de 
frequencia fica ligado por 8 ms, durante 4 ms da refasagem e 4 ms da defasagem do eco. A incli- 
nagao do gradiente de codificagao de frequencia determina o tamanho da anatomia coberta ao 
longo do eixo de codificagao de frequencia durante o exame. Isso e chamado de campo de visao 
(CDV ou FOV, da sigla em ingles, field of view). 


O sinal agora tern de ser localizado ao longo do eixo transversal remanescente da imagem; essa 
localiza^ao do sinal e denominada codifica^ao de fase. Quando o gradiente de codifica^ao de 
fase e ligado, a potenda do campo magnetico e a frequencia de precessao dos nucleos ao longo 
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3.9 Escala temporal de codificagao de frequencia em uma sequencia de pulso. 




do eixo do gradiente sao alteradas. A medida que a velocidade de precessao dos nucleos se altera, 
o mesmo ocorre com a fase acumulada dos momentos magneticos ao longo de sua trajetdria 
precessional. Os nucleos que aceleraram devido ao gradiente movem-se ainda mais para frente 
em sua trajetdria precessional do que se o gradiente nao tivesse sido aplicado. Os nucleos que 
desaceleraram devido ao gradiente movem-se ainda mais para tras em sua trajetdria precessional 
do que se o gradiente nao tivesse sido aplicado. 


Saiba mais: codificafao de fase e a analogia com o relogio 

A analogia com o relogio descrita no Capfeulo 1 e uma maneira bem simples de com- 
preender como funciona a codifica 9 ao de fase. Imagine um relogio marcando 12 h. Tanto 
o ponteiro das horas quanto o ponteiro dos minutos estao localizados sobre o numero 
12 do mostrador. Suponha que a posi^ao do ponteiro das horas nesse ponto equivale a 
fase de um momento magnetico de um nucleo em B . Quando o gradiente de codificafao 
de fase esta ligado, a potencia do campo magnetico, a frequencia de precessao e a fase 
dos momentos magneticos dos nucleos mudam de acordo com sua posifao ao longo do gradiente. Os 
momentos magneticos dos nucleos que sofrem a influencia de um campo magnetico mais forte ganham 
fase, isto e, movem-se para diante no mostrador do relogio ate, digamos, 4 h, porque o fazem mais 
rapido enquanto o gradiente esta ligado. Os momentos magneticos dos nucleos que sofrem a influencia 
de um campo magnetico mais fraco perdem fase, isto e, movem-se para tras no mostrador do relogio ate, 
digamos, 8 h, porque o fazem mais devagar enquanto o gradiente esta ligado. Momentos magneticos no 
isocentro nao sofrem a influencia da altera^ao na potencia do campo magnetico e sua fase permanece 
inalterada, isto e, em 12 h (Figura 3.10). 

Agora existe uma diferenfa de fase ou shift entre os momentos magneticos dos nucleos posicionados 
ao longo do eixo do gradiente. Quando o gradiente de codifica 9 ao de fase esta desligado, a potencia do 
campo magnetico que incidia sobre os nucleos retorna a potencia do campo principal B e, desse modo, 
a frequencia precessional de todos os nucleos retorna a frequencia de Larmor. Entretanto, a diferen^a 
de fase entre os nucleos permanece. Os nucleos movem-se na mesma velocidade (frequencia) em torno 
de suas trajetorias precessionais, mas suas fases, ou posi^oes no mostrador do relogio, sao diferentes 
porque um gradiente foi anteriormente aplicado. Essa diferenfa de fase entre os nucleos e usada para 
determinar sua posi^ao ao longo do gradiente de codifica^ao de fase. 


O gradiente de codifica^ao de fase geralmente e ligado apos a aplicagao do pulso de excita^ao 
(Figura 3.11). A inclinagao do gradiente de codifica^ao de fase determina o grau de shift da fase 
entre dois pontos ao longo do gradiente (Figura 3.12). 

Um gradiente de codifica^ao de fase com inclina^ao grande provoca um grade shift da fase 
entre dois pontos ao longo do gradiente, por exemplo, 8 e 4 h, enquanto um gradiente de codi- 
fica^ao de fase com inclina^ao pequena provoca um shift da fase menor entre os mesmos dois 
pontos ao longo do gradiente, por exemplo, 10 h e 2 h, como mostrado na Figura 3.12. 

A Figura 3.13, aTabela 3.2 e a lista a seguir resumem os conceitos essenciais da codifica^ao 
espacial. 

• O gradiente de codifica^ao de fase altera a fase ao longo do eixo remanescente da imagem, 
que geralmente e o eixo anatomico transversal 

Em imagens no piano coronal, o eixo anatomico transversal geralmente se posiciona ao longo 
do eixo horizontal do magneto, e, portanto, o gradiente X realiza a codifica^ao de fase 
Em imagens no piano sagital, o eixo anatomico transversal fica ao longo do eixo vertical do 
magneto, e, portanto, o gradiente Y realiza a codifica^ao de fase 

• Em imagens no piano axial, o eixo anatomico transversal geralmente fica ao longo do eixo 
vertical do magneto, e, portanto, o gradiente Y realiza a codifica^ao de fase. Entretanto, para 
obten^ao de imagens da cabe^a, o eixo anatomico transversal geralmente esta ao longo do eixo 
horizontal do magneto, e, assim, nesses casos, o gradiente X realiza a codifica^ao de fase. 
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Figura 3.10 Codifica^ao de fase. 
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Figura 3.11 Escala temporal de codifica^ao de fase em uma sequencia de pulso. 
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Figura 3.1 2 Gradientes de fase com inclinagao grande e pequena. 
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Fi jura 3.13 Escala temporal de gradiente em uma sequencia de pulso spin-eco. 


Tabela 3.2 Eixos do gradiente na imagem ortogonal (podem variar de acordo 
com o fabricante). 
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Saiba mais: empregando a analogia com o relogio para entender a 
codifica<;ao espacial 

A analogia do relogio e um bom modo de relembrar como os gradientes realizam a 
codificafao. Imagine duas pessoas portando reiogios sincronizados que marcam a hora 
certa. E!es entram em uma sala de RM por 15 min. O campo magnetico do aparelho afeta 
a marca^ao das horas porque magnetiza os ponteiros dos reiogios. A pessoa que se encon- 
tra posicionada mais perto do magneto e mais afetada porque ali o campo magnetico e 
mais forte. A pessoa posicionada mais longe e menos afetada porque a for£a do campo e 
menor naquele local. 

Se eles safrem da sala e nao mais sofrerem a influencia do campo magnetico, uma pessoa estranha 
seria capaz de dizer qua! dos dois se encontrava mais proximo ao magneto e qual deles estava mais longe 
simplesmente olhando para seus reiogios. Isso acontece porque os ponteiros do relogio da pessoa que 
estava mais perto do magneto estariam mais fora de fase em rela^ao ao tempo sincronizado do que o 
relogio da pessoa que se encontrava mais distante. Em outras palavras, esse observador utilizaria a fre¬ 
quencia e o shift da fase dos ponteiros do relogio, produzidos como resultado da aplica^ao de um campo 
magnetico, para codificar espacialmente as posifoes relativas de cada pessoa que se encontrava na sala 
de ressonancia. 



O gradiente de sele^ao de corte e ligado durante os pulsos de 90° e 180° em sequencias de 
pulso spin-eco, e durante o pulso de excita^ao somente em sequencias de pulso gradiente-eeo 
A incfina^ao do gradiente de sele^ao do corte determina a sua espessura e o seu intervalo (gap) 
(juntamente com a largura da banda de transmissao) 

• O gradiente de codifica^ao de fase e ligado apos o pulso de excita^ao 

A inclina^ao do gradiente de codifica^ao de fase determina o grau de diferen^a ou shift da fase 
ao longo do eixo de codifica^ao de fase. Isso determina a matriz de fase (veja mais adiante) 

• O gradiente de codifica^ao de frequencia e ligado durante a coleta de sinal (eco) 

A amplitude do gradiente de codifica^ao de frequencia determina a frequencia de dimensao 
do FOV 

A escala temporal de todas essas fun^oes de gradiente durante uma sequencia de pulso e mos- 
trada na Figura3.14. 


Este e um assunto complexo e voce pode precisar de algum tempo para aprender. No entanto, 
e importante assimilar este conceito, pois ele influencia diversos parametros de sele^ao no con¬ 
sole do equipamento. 

O gradiente de codifica^ao de frequencia e ligado enquanto o sistema faz a leitura das fre¬ 
quences presentes no sinal e faz sua amostragem ou digitaliza^ao. Portanto, algumas vezes e 
chamado de gradiente de leitura. A duraqao do gradiente de leitura e chamada de tempo de 
amostragem ou janela de aquisi^ao (a partir de agora chamada simplesmente de janela de aquisi- 
gao). Cada vez que uma amostra e tomada, ela e armazenada como um dado (datapoint). Durante 
a janela de aquisi^ao, o sistema toma amostras ou digitaliza frequences ate 2.048 tempos dife- 
rentes (com utilizafao da tecnologia atual) e assim adquire at£ 2.048 dados. Ataxa de amostra- 
gem ou frequencia de amostragem (a partir de agora chamadas simplesmente de frequencia de 
amostragem) e a taxa na qual as frequencias sao amostradas ou digitalizadas durante a janela de 
aquisifao por segundo, isto e, o numero de amostras ou dados que sao adquiridos por segundo. 
Portanto, esse parametro usa a unidade Hz, isto e, se um dado e adquirido por segundo, a fre- 



A. Duas amostragens por ciclo, forma de onda interpretada com acuracia 


B, Uma amostragem por ciclo, equivocadamente interpretada como iinha reta 


C. Menos de uma amostragem por ciclo, equivocadamente interpretada como erro 
de frequencia (efeito aliasing ) 


Figura 3,14 Teorema de Nyquist. 


quencia de amostragem e de 1 Hz. O numero de dados coletados durante a janela de aquisifao 
e determinado pela matriz de frequencia, de maneira que se a matriz de frequencia e 256, entao 
serao adquiridos 256 dados durante a janela de aquisifao. Portanto, a frequencia de amostra¬ 
gem, a matriz de frequencia e a dura^ao da janela de aquisifao estao relacionadas uma a outra. 

A frequencia de amostragem, portanto, determina quantos dados podem ser adquiridos 
durante a janela de aquisifao e, portanto, qual e a matriz de frequencia que pode ser alcan^ada. 
Por isso, e importante que os tres parametros (frequencia de amostragem, matriz de frequencia 
e janela de aquisigao) sejam adequadamente selecionados pelo operador. A matriz de frequencia 
obviamente e um parametro selecionado pelo usuario, mas o que dizer da frequencia de amos¬ 
tragem e da janela de aquisifao? Como selecionamos esses parametros e quais devem ser esses 
valores? 


Primeiramente, examinemos mais de perto a frequencia de amostragem. Ja aprendemos que 
ela determina o numero de amostras tomadas ou os dados adquiridos por segundo. Portanto, 
ela tambem determina o intervalo de tempo entre cada amostra. Isso e chamado de intervalo de 
amostragem e e calculado da seguinte forma: 

Intervalo de amostragem = 1/frequencia de amostragem. 

Aplicando a analogia do velocista: 

Intervalo de amostragem = 1/1 fotografia por segundo = 1 segundo, 

ou seja, o intervalo de tempo entre cada fotografia que esta sendo tirada e de 1 s. 

Se a frequencia de amostragem aumentar, entao, pela equa^ao anterior e facil perceber que o 
intervalo de amostragem diminui, isto e, o intervalo de tempo entre cada fotografia fica menor, 























Saiba mais: a amostragem e a analogia com o velocista 

Esse conceito complexo talvez seja mais bem compreendido se utilizarmos a analogia a seguir. Imagine 
que pediram a voce que tirasse um determinado numero de fotografias de um velocista durante a cor¬ 
rida. Voce teria que saber o seguinte antes de comeqar: 

• quantas fotografias precisa tirar no total? 

• quantas fotografias por segundo sua camera con segue tirar? 

• qual e a distancia total da corrida? 

Cada fotografia equivale a um dado na medida em que efetivamente € uma amostra ou medida mos- 
trando a posi^ao dos bravos e pernas do corredor em um ponto determinado desta corrida. 

O numero de fotografias que voce tern no final da corrida equivale a matriz de frequencia (veja mais 
adiante) 

O tempo que voce tern disponfvel para tirar as fotografias equivale a duraqao da corrida. E isso e 
equivalente a janela de aquisigao 

A quantidade de fotografias por segundo tiradas por voce e equ ivalente a frequencia de amostragem. 

Por exemplo, se a frequencia de amostragem for de 1 fotografia/s e a corrida durar 10 s, podem ser 
tiradas 10 fotografias; entao, usando esse exemplo, terfamos uma matriz de frequencia de 10, sendo: 

• a amostragem de frequencia e de 1/s (1 Hz) 

• o numero de amostras tomadas e de 10 

• a janela de aquisigao e de 10 s. 


de modo que seremos capazes de tirar 10 fotografias em um perfodo de tempo muito mais curto. 
Por exemplo, se utilizarmos uma camera que poderia tirar 2 fotografias/segundo, entao o inter- 
valo de amostragem seria de 0,5 s e nos conseguinamos tirar 10 fotografias em 5 segundos em 
vez de 10 segundos. 

Em RM, a frequencia de amostragem e determ in ad a pelo teorema de Nyquist. Esse teorema 
nos mostra quao rapida a amostragem de uma frequencia ou frequences deve ser para que seja 
digitalizada com acuracia. Um eco contem diferentes frequences, algumas das quais representam 
sinais de frequencia e outras que representam rufdos (veja o Capftulo 4). O teorema de Nyquist 
afirma que quando digitalizamos um sinal com faixas de frequencias analogas (as frequencias sao 
representadas como formas de onda), a frequencia mais alta deve ser amostrada pelo menos duas 
vezes mais rdpido para poder ser digitalizada com acuricia. Em outras palavras, a frequencia de 
amostragem tern de ser de, no mfnimo, duas vezes a frequencia mais alta do sinal. 

Observe a Figura 3.14. A amostragem uma vez por ciclo, ou na mesma frequencia que a fre- 
quencia que estamos tentando digitalizar, resulta na representaqao de uma linha reta ou ausencia 
de frequencia nos dados (meio do diagrama). A amostragem de menos de uma vez por ciclo 
representa uma frequencia totalmente incorreta, que leva a um artefato chamado aliasing ou 
fold-over , ou retroprojeqao (mostrado na parte de baixo do diagrama) (veja o Capftulo 7). A amos¬ 
tragem duas vezes por ciclo, ou duas vezes a frequencia que tentamos digitalizar, resulta na cor- 
reta representaqao dessa frequencia nos dados (mostrado no alto do diagrama). Sempre que a 
frequencia mais alta presente for amostrada duas vezes, ela sera representada corretamente nos 
dados. Frequencias mais baixas sao amostradas mais vezes na mesma frequencia de amostragem, 
e tambem sao representadas de maneira precisa nos dados. 

Portanto, poderia-se supor que, quanto maior, melhor a frequencia de amostragem, uma vez 
que significaria uma representafao mais precisa das frequencias analogas originais. Entretanto, 
devido a restri^oes de tempo, a frequencia de amostragem deve ser limitada; ela deve ser mantida 
em apenas duas vezes a frequencia mais alta no eco. Com isso evita-se a ocorrencia de artefato 
aliasing, e, ao mesmo tempo, a amostragem e feita em um perfodo de tempo eficiente. A fre- 


quencia de amostragem, portanto, determina a frequencia maxima que pode ser amostrada. Essa 
frequencia maxima e chamada de frequencia de Nyquist. Desta maneira, se o teorema de Nyquist 
for cumprido, teremos: 

Intervalo de amostragem = 2 * frequencia de Nyquist. 

A frequencia de amostragem, no entanto, nao e um parametro que podemos selecionar dire- 
tamente no console do equipamento de RM, mas e possivel selecionar outro parametro que, 
quando o teorema de Nyquist e obedecido, apresenta o mesmo valor numerico que a frequencia 
de amostragem. Isso e chamado de largura da banda de recepfao. A largura da banda de recep¬ 
fao representa a faixa de frequences que queremos amostrar ou digitalizar durante a leitura. A 
largura da banda e estabelecida pela aplicafao de um filtro no gradiente de codificafao de fre¬ 
quencia. Isso e conseguido selecionando-se uma frequencia central e definindo os limites superior 
e inferior das frequences a serem digitalizados em qualquer lado da frequencia central do eco. 
Portanto, uma largura de banda de recepfao de 32 KHz representa 16 KHz acima da frequencia 
de centra ate 16 KHz abaixo da frequencia de centra. Portanto, se o teorema de Nyquist for obe¬ 
decido, temos: 

Largura da banda de recepfao = 2 * a frequencia mais alta (frequencia de Nyquist). 

Por conseguinte, quando a amostragem ocorre exatamente duas vezes porciclo (ou seja, obe- 
decendo ao teorema de Nyquist), a largura de banda de recepfao e a frequencia de amostragem 
sao iguais a duas vezes a frequencia de Nyquist. Portanto, embora a largura da banda de recepfao 
e a frequencia de amostragem sejam diferentes, e dado a elas o mesmo valor numerico, e, como 
a largura de banda de recepfao e um parametro que pode ser selecionado pelo usuario, ela pode 
ser usada para determinar a frequencia de amostragem. 

Por exemplo, se a largura da banda de recepfao for de 32 KHz, a frequencia de Nyquist e de 
16 KHz. Se o teorema de Nyquist for obedecido, a frequencia de amostragem tern de ser de 32 
KHz (16 KHz x 2). Uma frequencia de amostragem de 32 KHz significa que sao adquiridas 32 mil 
amostras ou dados por segundo. Isso significa que um dado adquirido a cada 0,00003125 s 
(intervalo de amostragem). 

Quando a largura da banda de recepfao e aumentada, a frequencia mais alta do eco tambem 
aumenta. Para fazer a amostragem desta frequencia mais alta de maneira acurada, a frequencia 
de amostragem tambem precisa aumentar (se isso nao ocorrer, o resultado e aliasing). Assim, se 
a largura da banda de recepfao for aumentada para 64 KHz, isso significard que a frequencia de 
Nyquist e de 32 KHz e que a frequencia de amostragem tern de ser duas vezes este valor, isto e, 64 
KHz, que 6 um valor identico ao da largura da banda de recepfao. Uma frequencia de amostra- 
gem de 64 KHz significa que 64 mil sao adquiridos por segundo e que, portanto, o intervalo de 
amostragem se torna muito mais curto (mais curto que a metade de 0,00003125 s). Portanto, 
seremos capazes de adquirir os dados necessarios na metade do tempo normal, isto e, a durafao 
da janela de aquisifao cai pela metade. Ocorrera o contrario se a largura da banda de recepfao 
for diminufda. 



aquisifao 


A janela de aquisifao nao e diretamente selecionada no console do operador. Entretanto, 
como o eco geralmente ocorre no meio desta janela (ou seja, o pico do eco corresponde ao cen¬ 
tra da aplicafao do gradiente de codificafao de frequencia), a durafao da janela de aquisifao 
influencia indiretamente o TE (que obviamente e selecionado no console). Por exemplo, se o 
gradiente de codificafao de frequencia for ligado para 8 ms (ou seja, a janela de aquisifao for de 
8 ms), o pico do eco ocorrera depois de 4 ms. Se a janela de aquisifao for aumentada, o gradiente 
de codificafao de frequencia sera ligado para um tempo maior. Desse modo, o pico do eco ocor¬ 
rera depois, aumentando o tempo do pico do eco ate o pulso de excitafao de RF que o criou (ou 
seja, TE aumentado). Ocorrera o contrario se a janela de aquisifao forreduzida. 



Saiba mais: a correla^ao entre TE, largura da banda de 
recep^ao e matriz de frequencia 

A largura da banda de recep 9 ao, a matriz de frequencia e o TE mfnimo que podemos selecionar em 
um protocolo estao relacionados uns com os outros e tern um impacto significativo sobre os dados de 
aquisi 9 ao. Para entendermos melhor, podemos recapitular. 

A largura da banda de recep 9 ao determina a faixa ou as frequencias que queremos digitalizar durante 
a janela de aquisi 9 ao e tern o mesmo valor num^rico da frequencia de amostragem quando os prin- 
cfpios de Nyquist sao aplicados 

A frequencia de amostragem determina o numero de dados adquiridos por segundo 

A matriz de frequencia determina o numero de dados que devemos coletar durante a janela de aqui- 

si 9 ao 

O TE mfnimo e afetado pela dura 9 ao da janela de aquisi 9 ao porque o eco normalmente ocorre no 
meio dessa janela. 

Suponhamos que desejamos tirar 10 fotografias de nosso velocista, mas com uma camera que tira 
apenas uma fotografia a cada 2 segundos, em vez de 1 segundo. Ainda precisamos das 10 fotografias 
do velocista para descobrir exatamente como ele se movimenta durante a corrida. Uma das maneiras de 
conseguir isso e dobrando a distancia a ser percorrida, isto e, a corrida passa a durar 20 segundos em vez 
de 10 segundos. O mesmo aconteceria se precisassemos de 20 fotografias em vez de 10 - supondo que 
tiramos uma fotografia por segundo, precisarfamos dobrar a distancia percorrida. 

Agora, empreguemos alguns parametros reais de RM. Porexemplo, se precisamos de uma matriz de 
frequencia de 256, devemos coletar e armazenar 256 dados durante a janela de aquisi 9 ao. Se seleciona- 
mos uma largura de banda de recep 9 ao de 32 KHz, a frequencia de amostragem tambem e de 32 KHz. 
Isso significa que serao coletados 32.000 dados por segundo. Como o intervalo de amostragem e 1/fre- 
quencia de amostragem, um dado e coletado a cada 0,00003125 segundos. Portanto, para a aquisi 9 ao 
de 256 dados, a janela de aquisi 9 ao deve ser de 256 * 0,00003125 ou 8 ms. Sendo assim, o gradiente 
de codifica 9 ao de frequencia deve ser ligado para 8 ms para permitir tempo suficiente para a aquisi 9 ao 
de 256 dados quando e feita uma amostragem a cada 0,00003125 segundos ou a uma frequencia de 
amostragem de 32 KHz. 

Se a largura da banda de recep 9 ao for cortada pela metade (para 16 KHz), a frequencia de amostra¬ 
gem tambem caira pela metade para 16 KHz e, assim, teremos a aquisi 9 ao de 16.000 dados por segundo. 
Se a janela de aquisi 9 ao ainda for de 8 ms, somente 128 dados poderao ser coletados em vez dos 256 
necessarios. Para coleta dos dados necessaries nesta largura de banda de recep 9 ao, ajanela de aquisi 9 ao 
precisa ser dobrada para 16 ms e resulta em um aumento de 4 ms no TE mfnimo permitido, isto €, o pico 
do eco se move para ocorrer no meio de uma janela de aquisi 9 ao mais ionga. 

Por exemplo, se o TE mfnimo era 10 ms usando uma largura de banda de 32 KHz e matriz de fre¬ 
quencia de 256, reduzindo pela metade a largura da banda (para 16 KHz), o TE mfnimo sobe para 14 ms 
(Figura 3.15). Ha ocasioes em que e desejave! alterar a largura da banda de recep 9 ao e a altera 9 ao resul- 
tante no TE se torna significativa. Mais tarde retornaremos a essa discussao. 

O aumento da matriz de frequencia exerce o mesmo efeito. Seguindo o exemplo acima, se a matriz de 
frequencia for elevada para 512, serao necessarios 512 dados e as frequencias precisarao ser amostradas 
512 vezes durante ajanela de aquisifao. Se a largura da banda de recep^ao for mantida em 32 KHz, a 
janela de aquisi^ao e, portanto, o TE mfnimo terao de ser aumentados para obten 9 ao do numero de 
dados necessarios. Isso e mostrado com clareza na Tabela 3.3. O erro e mostrado na linha superior, na 
qual uma janela de aquisi^ao de 8 ms e usada com uma largura de banda de 32 KHz para a aquisi 9 ao 
de matriz de frequencia de 256. Se a largura de banda for cortada pela metade, nao haveri aquisi 9 ao 
de dados suficientes (serao adquiridos 128 em vez dos 256 necessarios). Para resolver esse problema, a 
janela de aquisi 9 ao e dobrada para 16 ms, que aumenta o TE em 4 ms (visto que o pico do eco ocorre 
no meio da janela de aquisi 9 ao como mostrado na Figura 3.15). O mesmo ocorrera se a matriz de fre¬ 
quencia necessaria for 512. Ajanela de aquisi 9 ao precisa ser dobrada para aquisi 9 ao de 512 dados. Isso 
tambem eleva o TE em 4 ms. 
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Figura 3.1 Tempo de amostragem (janela de aquisifao) e o TE. 


Tabela 3.3 Largura da banda de recep^ao, janela de aquisi^ao e matriz de frequencia. 
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32 KHz 

8 ms 

128 
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512 
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A aplicafao de todos os gradientes seleciona um corte individual e produz uma diferenfa (shift) 
de frequencia ao longo de um eixo do corte, e uma diferen^a (shift) de fase ao longo do outro eixo. 
O sistema consegue localizar um sinal individual na imagem pela quantifica£ao do numero de 
vezes em que os momentos magneticos cruzam a bobina de recep^ao (frequencia) e sua posi^ao 
ao longo de sua trajetoria precessional (fase). A seguir, essas informafoes tern de ser traduzidas 
na imagem. Quando dados sao coletados para cada posi^ao de sinal, eles sao armazenados como 
dados no processador do sistema computacional. Os dados sao armazenados no espa^o K. 


A Figura 3.16 ilustra o espa^o K para um corte. O espa^o K tern uma forma retangular e dois 
eixos perpendiculares entre si. O eixo de frequencia do espago K e horizontal e esta centralizado 
no meio de varias linhas horizontais. O eixo de fase do espa^o K e vertical e esta centralizado 
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Figure. 3.16 Espa^o K - eixos. 
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no meio do espa^o K perpendicular ao eixo de frequencia. O espa^o K e um domfnio de fre¬ 
quencia espacial, isto e, onde sao armazenadas as informafoes sobre a frequencia de sinal e a 
procedencia desse sinal do corpo do paciente. Em outras palavras, e onde ficam armazenadas 
as informa^oes sobre frequences no espa^o ou distancia. Nesse contexto, a frequencia e defi- 
nida como a altera^ao da fase com relafao a distancia (em outros contextos e a alterafao da 
fase com rela^ao ao tempo, veja a analogia com relogio no Capftulo 1), ea unidade de fase e o 
radiano (que <5 a unidade de graus em um ci'rculo). A unidade do espaqo K t, portanto, radianos 
por cm. 


Saiba mais: a analogia com um gaveteiro 

O espa^o K assemelha-se a um gaveteiro. Observe a Figura 3.17, na qual £ ilustrado 
o espafo K com suas linhas paralelas ao eixo de fase. Essas linhas se parecem com 
gavetas de um gaveteiro que, como o espago K, e um dispositivo de armazenagem. O 
numero de gavetas corresponde ao numero de linhas do espafo K que tem de ser pre- 
enchidas com dados para completar o exame. O numero de linhas, ou gavetas, a ser 
preenchido equivale a matriz de frequencia selecionada, isto e, se selecionarmos uma 
matriz de fase de 256, 256 linhas, ou gavetas, tem de ser preenchsdas com dados para completar o 
exame. Como veremos logo adiante, o numero de dados em cada linha, ou gaveta, corresponde a matriz 
de frequencia selecionada. Faremos referenda a analogia com o gaveteiro diversas vezes neste livro. Fique 
atento ao sfmbolo do gaveteiro que aparecera nas margens das paginas. 


As linhas do espago K geralmente sao numeradas do centre para fora, com o numero menor 
mais proximo do eixo central (p. ex., linhas ± 1, 2, 3) e os numeros maiores em dire^ao as bordas 
externas (p. ex., ± 128, 127, 126) (Figura 3.18). As linhas da metade superior do espa^o K sao 































Diagram a 
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Fi lira 3.' Espa£0 K - o gaveteiro. 


chamadas linhas positivas; as da metade inferior sao denominadas linhas negativas. Isso porque 
a linha a ser preenchida com dados em um dado TR e determinada pela polaridade e inclinagao 
do gradiente de fase. As inclinafoes de codifica^ao da fase de polaridade positiva estao associa- 
das as linhas da metade superior do espa^o K, enquanto as inclinafoes de codifica^ao da fase de 
polaridade negativa estao associadas ks linhas da metade inferior do espafo K. 

Como discutido anteriormente, o gradiente de fase geralmente e alterado a cada TR. Isso e 
necessario para preenchercom dados diferentes linhas do espa^o K. Se o gradiente de codificafao 
de fase nao e alterado, entao as mesmas linhas sao preenchidas com dados a cadaTR. Como o 
numero de linhas preenchidas determina a matriz de fase, a nao altera^ao do gradiente de codi- 
ficafao de fase resultaria em uma imagem com apenas um pixel na direqao de fase da imagem. 
Por isso precisamos alterar tanto a polaridade quanto a inclinafao do gradiente de fase a cada 
TR para dar a imagem a resolu^ao da direfao de fase. 

O gradiente de fase, portanto, determina qual a linha do espafo K, ou qual gaveta, sera pre¬ 
enchida com dados em um TR espeafico. Gradientes de fase de polaridade positiva escolhem 
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Figura 3.18 Caracterfsticas do espa^o K. 














































linhas da metade superior do espa^o K; gradientes negatives escolhem linhas da metade inferior. 
Alem disso, a inclina^ao do gradiente de fase determina que linha e selecionada. Gradientes com 
maior inclina^ao, tanto positivos como negativos, selecionam as finhas mais ex tern as, enquanto 
gradientes com menor inefina^ao selecionam linhas centrais. A medida que a inclina^ao do gra¬ 
diente de fase diminui a partir de sua maior amplitude, as linhas atraves do espa^o K vao sendo 
preenchidas, desde as mais externas ate as centrais (Figura 3.19). Em geral o espafo K e preen- 
chido de modo linear, de cima para baixo ou de baixo para cima, embora, como veremos pos- 
teriormente, existam diferentes permutafoes. Empregando o modelo de preenchimento linear 
e a analogia com o gaveteiro, vamos olhar mais de perto o que acontece exatamente durante a 
sequencia de pulso. 

Observe a Figura 3.20, que mostra uma sequencia spin-eco tfpica. A metade superior do dia- 
grama mostra quando os gradientes sao aplicados para cada corte durante a sequencia de pulso. 
A metade inferior mostra as areas equivalentes do espa^o K, desenhadas como um gaveteiro. 

O gradiente de sele^ao de corte e aplicado durante os pulsos de excita^ao e anulaqao para 
excitar e anular seletivamente um corte. A inclina^ao do gradiente de selefao de corte determina 



Preenchimento do espago K de cima para baixo 



Figura 3.19 Espago K - matriz de fase e o numero de gavetas. 
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3.20 Preenchimento do espago Kem uma sequencia spin-eco. 


que corte sofrera excitagao ou que gaveteiro deve ser escolhido. Cad a corte tern sua propria area 
de espago K, ou gaveteiro. 

Observagao: embora sejam mostrados tres gaveteiros na Figura 3.20, eles nao representam o 
espago K para tres cortes separados neste diagrama. Na Figura 3.20, cada gaveteiro representa 
o mesmo corte em tres momentos diferentes da sequencia, quando e ligado cada um dos tres 
gradientes. 

O gradiente de codificaqao de fase 6, entao, aplicado. Ele determina que linha, ou gaveta, 
sera preenchida com informagao. Normalmente, o espago K e preenchido de forma linear, com 
a linha +128 sendo preenchida primeiro (supondo que tenha sido selecionada uma matriz de 
256), seguida da linha +127, e assim por diante. Na Figura 3.20, as linhas + 128 e + 127 ja foram 
preenchidas, assim a proxima linha a ser preenchida e a de numero +126. Para abrir esta gaveta, 
o gradiente de codificagao de fase deve ser aplicado positivamente e com inclinagao correspon- 
dente a linha +1 26. A aplicagao deste gradiente seleciona a linha +126 no espago K. 

O gradiente de codificagao de frequencia e agora ligado. Sua amplitude determina o FOV na 
diregao de frequencia da imagem. Durante a aplicagao do gradiente de codificagao de frequencia, 
as frequences no eco sao digitalizadas para a aquisigao de dados que preenchem a linha do 
espago K selecionada pelo gradiente de codificagao de fase. Esses dados sao depositados em uma 
linha do espago K (ou em uma das gavetas do gaveteiro) durante o tempo de amostragem ou 
janela de aquisiqao, geralmente da esquerda para a direita. O nijmero de dados coletados deter- 
mina a matriz de frequencia da imagem, por exemplo, 256. Quando a amostragem esta com- 
pleta, o gradiente de codificagao de frequencia e desligado e o de selegao de corte e novamente 
aplicado, em uma amplitude diferente da anterior, para excitar e anular o corte 2. Isso equivale a 
ir para o gaveteiro 2 (nao mostrado na Figura 3.20). 

O gradiente codificador de fase e aplicado novamente na mesma polaridade e amplitude 
empregadas para o corte 1, preenchendo a linha +126 para o gaveteiro ou corte 2. O processo e 
repetido para o corte 3 com a linha +126 sendo preenchida para cada area do espago K ou cada 
gaveteiro. Tudo isso acontece dentro do intervalo TR. E por isso que o TR determina quantos cor¬ 
tes podem ser feitos. TR mais longos resultam em mais tempo para excitar, anular, codificar fase 









e frequencia de cortes individuals. Se oTR for curto havera menos tempo para isso e, portanto, 
possibilidade de menos cortes. 

Assim que a linha +126 for preenchida para os tres cortes, o TR e repetido. O gradiente de 
corte seleciona novamente o gaveteiro 1, mas dessa vez uma linha diferente do espafo K sera 
preenchida, ou outra gaveta, diferente daquela que foi preenchida no intervalo TR anterior. Se 
for empregado o modelo de preenchimento linear do espafo K, a linha +125 sera preenchida 
(ou a proxima gaveta abaixo da linha +126). Para isso, o gradiente de codificafao de fase deve 
ser ligado positivamente, mas com menor inclinafao que na linha anterior. Isso permite a aber- 
tura da gaveta +125; ocorre a leitura (readout) e os dados sao deixados nesta gaveta durante a 
aplicafao do gradiente de codificafao de frequencia. Entao, o gradiente de selefao de corte e 
novamente aplicado pra selecionar o corte 2. E aplicada a mesma amplitude e polaridade de 
gradiente de fase para abrir a gaveta +125 para o corte ou gaveteiro 2. Esse processo e repetido 
para todos os cortes. 

A medida que prosseguem as sequgncias de pulso, a cadaTR a amplitude de codificafao da 
fase e gradualmente reduzida para descer pelas linhas do espafo K. Para preencher as linhas 
inferiores, o gradiente de fase e aplicado negativamente e gradualmente e elevado a cadaTR ate 
preencher progressivamente as linhas externas. Se for selecionada uma matriz de fase de 256, 
assim que as 256 linhas tenham sido preenchidas o exame termina. No preenchimento linear do 
espafo K, isso significa que o sistema comefa na linha +128 e desce as 256 linhas do espafo K ou 
comefa na linha -128 e sobe. O eixo central da frequencia corresponde a linha 0 (e para preen¬ 
cher essa linha, o gradiente de codificafao de fase nao esta ligado). Portanto, se for selecionada 
uma matriz de fase de 256, o sistema preenchera 128 linhas na metade superior do espafo K, 
a linha 0 e 127 linhas na metade de inferior do espafo K (da linha +128 ate -127). O contrario 
ocorrera se comefar pela linha -128. 

Esse e o metodo mais comum de preenchimento do espafo K, embora existam muitos outros. 
As outras formas serao discutidas posteriormente. O processo de aquisifao da informafao resulta 
em um grid computacional de dados. Em cada linha horizontal, o numero de dados equivale a 
matriz de frequencia, por exemplo, 512, 256, 1.024 etc.; verticalmente, o numero de dados equi¬ 
vale a matriz de fase selecionada, por exemplo, 128, 256, 384, 512 etc. (Figura 3.21). 






















Saiba mais: fato importante sobre o espafo K 

E muito importante entender que o espa^o K nao ect imagem. Quer dizer, as informa^oes armazenadas 
na iinha superior nao se tornam o topo da imagem. Cada ponto contem informa^oes sobre todo o corte , 
visto que as frequences que representam sao procedentes de urn eco inteiro e o eco provem do corte 
todo. Analisaremos mais adiante alguns exemplos que comprovam esse fato. 


A produqao de uma imagem a partir dos dados adquiridos exige um algoritmo denominado 
transformada rapida de Fourier (FFT, sigla em ingles de fast Fourier transform). 


Os calculos da FFT estao muito alem da proposta deste livro, mas serao descritos aqui em seu 
contexto basico. Uma imagem por RM consiste em uma matriz de pixels, cujo numero e deter- 
minado pelo numero de linhas preenchidas no espaqo K (matriz de fase) e o numero de dados 
em cada Iinha (matriz de frequencia). Como resultado da FFT, cada pixel recebe uma cor em 
uma escala de cinza que corresponde a amplitude das frequences especfficas vindas da mesma 
localizafao espacial representada pelo pixel. Cada dado contem informaqoes de fase e frequencia 
de todo o corte em um dado tempo durante a leitura. Em outras palavras, as amplitudes de fre¬ 
quencia sao representadas no dormnio do tempo. A FFT converte matematicamente isso para 
amplitudes de frequencia no dommio da frequencia. Isso e necessario porque os gradientes loca- 
lizam espacialmente o sinal de acordo com sua frequencia, e nao seu tempo. 


Saiba mais: FFT e a analogia com o teclado 

Observe a Figura 3.22. Na parte superior do diagrama e representada uma frequencia decaindo em 
um intervalo de tempo. A FFT converte essa unica frequencia para mostrar sua amplitude. Na parte infe¬ 
rior do diagrama existe a representafao de duas frequencias e a FFT as converte em suas amplitudes sepa- 
radas. O sinal de RM contem diferentes frequencias. Al£m disso, cada frequencia tern uma amplitude 
diferente, que depende se o tecido de sua procedencia esta retomando uma intensidade alta ou baixa de 
sinal. Usando a analogia com o teclado, ja empregada anteriormente, um sinal de RM e como uma corda 
em que diversas frequencias, ou notas, sao tocadas de uma vez so. Alem disso, cada tecla e pressionada 
de modo diferente - algumas sao pressionadas delicadamente, outras vigorosamente. As teclas pressio- 
nadas delicadamente sao semelhantes a frequencias em tecidos que retornam um sinal baixo, e as teclas 
pressionadas com vigor retornam um sinal alto. Fazendo amostragens de frequencias no sinal de RM e 
realizando a FFT, o sistema de RM consegue reconhecer exatamente que teclas foram pressionadas e a 
forqa com que foram pressionadas. Em outras palavras, converte as frequencias em decaimento de eco 
durante um intervalo de tempo em frequencias diferentes e suas amplitudes reiativas. 

A medida que a FFT lida com as frequencias, o sistema precisa ser capaz de converter as infor- 
maqoes da diferenqa (shift) de fase resultante da aplicaqao do gradiente codificador de fase em 
uma frequencia. Isso nao e tao diffcil quanto parece. A analogia com o reldgio explica de que 
modo a frequencia representa uma alteraqao de fase ao longo do tempo. No entanto, pela apli- 
caqao de um gradiente de codificaqao de fase por uma distancia atraves do tubo do magneto, 
e produzida uma mudanqa de fase por uma distancia. Isso e extrapolado como frequencia pela 
criaqao de uma onda senoidal formada pela conexao de todos os valores de fase associados a 
uma determinada diferenfa de fase (Figura 3.23). Essa onda senoidal tem uma frequencia ou 
pseudofrequ£ncia (portersido indiretamente obtida) que depende do grau de diferenqa de fase 
produzido pelo gradiente. Gradientes de codificaqao de fase maiores produzem diferenqas de fase 
maiores por uma determinada distancia no corpo do paciente e resultam em pseudofrequencias 
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Figura 3.22 Transformada rapida de Fourier. 
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altas, enquanto gradientes de fase de baixa amplitude produzem pequenas diferenfas de fase ao 
longo da mesma distancia, que resultam em baixas pseudofrequencias (Figura 3.24). Existem 
implicates significativas relacionadas com isso na otimizafao da qualidade de imagem. Isso sera 
discutido posteriormente. 

Portanto, antes da FFT, cada dado contem informafoes de frequencia provenientes da codifi- 
ca^ao de frequencia e informa^oes de pseudofrequencia provenientes da codificagao de fase. 

Em cada linha do espafo K os dados de frequencia em cada um dos dados permanecem inal- 
terados porque resultam de uma determinada inclinaqao de gradiente de codificaqao de fase. 
Os dados de frequencia, no entanto, sao diferentes para cada ponto, visto que cada um deles 
foi adquirido em urn tempo diferente durante a leitura quando o gradiente de codificaqao de 
frequencia estava ligado. 

Em cada coluna do espaqo K os dados de frequencia permanecem inalterados porque cada dado 
na coluna foi adquirido ao mesmo tempo durante a leitura. Os dados de pseudofrequencia, 
no entanto, sao diferentes porque cada um dos dados foi adquirido com uma inclinafao dife¬ 
rente do gradiente de codificaqao de fase (Figura 3.25). Isso significa que, em cada voxel, os 
spins sofrem diferenqa de fase de forma distinta a cada TR. Essa diferenqa de fase e mapeada 
ao longo do eixo vertical de fase do espaqo Kee usada para codificaqao espacial do sinal para 
cada voxel ao longo do eixo de fase da imagem. 
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Gradiente de codificagao de fase com grande inclinagao, pseudofrequencia 1 



Gradiente de codificagao de fase com pequena inclinagao, pseudofrequencia 2 



Figura 3.24 Pseudofrequencias. 
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Figura 3.25 Colunas e linhas no espago K. 




































Saiba mais: por que o gradiente de fase precisa mudar? 

Lembre-se de que e necess&rio mudar a amplitude do gradiente de codificagao de fase para preencher 
as diferentes Iinhas do espago K e, assim, dar resolugao de fase a imagem. Pode-se considerar tambem 
que mudando o gradiente de fase e, portanto, a pseudofrequencia, a informagao “parece diferente” 
daqueia do TR anterior. E assim que o sistema sabe que deve colocar esses dados em uma nova linha do 
espago K. Se as informagoes parecessem as mesmas a cada TR, o sistema colocaria as informagoes na 
mesma linha em cadaTR e a imagem resultante teria a resolugao de apenas 1 pixel na diregao de fase. As 
informagoes de frequencia nao podem ser modificadas de um TR para o outro porque, para isso, seria 
necessario mudar a inclinagao do gradiente de codificagao de frequencia a cadaTR. Isso, por sua vez, 
iria alterar o tamanho do FOV de frequencia a cadaTR, o que obviamente e inaceitavel. Os dados sobre 
codificagao de corte tambem nao podem ser mudados a cadaTR porque significaria alterar a inclinagao 
do gradiente de selegao de corte aplicado a um corte especffico a cada TR. Isso, por sua vez, mudaria a 
espessura do corte a cadaTR, o que novamente e inaceitavel. A unica inclinagao de gradiente que pode- 
mos mudar e o gradiente de codificagao de fase e, fazendo isso, alteramos as informagoes de fase em 
uma linha de dados. E disso que o sistema precisa para colocar essas informagoes “diferentes” em outra 
linha do espa 90 K e, assim, fornecer resolugao de fase. 


A FFT diferencia os varios tipos de informagao em duas dimensoes (ou seja, horizontalmente 
em cada linha e verticalmente em cada coluna). Depois converte as informagoes em amplitude de 
sinal versus a sua frequencia, e assim e capaz de calcular a escala de cinza associada a cada um dos 
pixels na matriz bidimensional da imagem; isto e, se o sinal com um valor distinto de frequencia 
ou pseudofrequencia em uma dada localizagao espacial tiver alta amplitude, sera destinado a 
ele um pixel brilhante. Se um sinal com um valor distinto de frequencia ou pseudofrequencia em 
uma dada localizagao espacial tiver baixa amplitude, sera destinado a ele um pixel escuro. Esse 
processo e completado para cada area do espago K, gaveteiro ou cortes, e mostra a imagem no 
monitor do operador (Figura 3.25). 


O espago Kndo e uma imagem . Em outras palavras, os pontos na linha superior do espago K nao se tor- 
nam a parte superior da imagem. Na verdade, cada ponto contem informagoes sobre todo o corte. 

As informagoes sao simetricas no espago K. Isso significa que as informagoes na metade superior 
do espago K sao identicas as da metade inferior. Isso ocorre porque a inclinagao do gradiente de 
fase necessaria para selecionar uma linha especffica em uma das metades do espa 90 K e identica 
a inclina 9 ao necessaria para selecionar a mesma linha na metade oposta do espago K. Embora 
a polaridade do gradiente seja diferente, como a inclinagao e a mesma, a pseudofrequencia em 
cada linha tambem e a mesma (Figura 3.26). Alem disso, as informagoes no lado esquerdo do 
espago K sao identicas as do lado direito. Isso ocorre porque, como os dados sao dispostos line- 
armente durante a leitura, eles sao colocados em sequencia da esquerda para a direita enquanto 
o eco sofre refasagem, alcanga seu maximo e entra em defasagem, com o pico do eco correspon- 
dendo ao eixo vertical central do espago K. Como ecos sao caracterfsticas simetricas, a informa- 
gao de frequencia digitalizada a partir do eco e a mesma dos dois lados (Figura 3.27). A simetria 
resultante e chamada simetria conjugada e e em pregad a para reduzir o tempo do exame em 
diversas opgoes de aquisigao de imagem ( veja posteriormente). 

A informagao adquirida nas linhas centra is contribui para o sinal e o contrasts, enquanto os dados nas linhas 
externas contribui para resolugdo. Como descrito anteriormente, as linhas centrais do espago K sao 
preenchidas empregando-se pequenas inclinagoes de codificagao de fase, e as linhas externas 
do espago K sao preenchidas usando-se grandes inclinagoes de codificagao de fase. Pequenas 
inclinagoes resultam em baixas pseudofrequencias devido ao pequeno shift de fase. Para produzir 
sinal, os mementos magneticos dos nucleos precisam estar coerentes ou em fase. Pela redugao 
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Figura 3.26 Simetria do espago K -■ fase. 
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Figura 3,27 Simetria do espago K - frequencia. 



















































dos shifts de fase, o sinal resultante tem alta amplitude de sinal e contribui significativamente para 
o sinal e o contraste da imagern. Inclinafoes grandes resultam em altas pseudofrequencias devido 
aos grandes shifts de fase. Portanto, o sinal resultante tem uma amplitude de sinal relativamente 
baixa e nao contribui para o contraste e o sinal da imagern (Figura 3.28). Entretanto, grandes 
shifts de fase significam que dois pontos proximos no paciente provavelmente tem uma diferen^a 
de fase e serao, assim, diferenciados um do outro. Portanto, as linhas externas do espa^o K, 
embora nao contribuam para o sinal, fornecem resolu^ao. Ao contrario, as linhas centrais, que 
sao preenchidas como resultado de pequenos shifts de fase, nao proporcionam resolu^ao, na 
medida em que dois pontos proximos no corpo do paciente provavelmente nao tem valores de 
fase diferentes e, portanto, nao podem ser diferenciados um do outro. 

Resumindo: 

a parte central do espa^o K contem informa^ao com alto sinal de amplitude e baixa resolu^ao 

a parte externa do espa^o K contem informa^ao com baixo sinal de amplitude e alta resolu^ao. 

Sinal e resoluqao sao fatores importances para a qualidade da imagern e serao discutidos no 
Capftulo 4. Se todo o espa^o K for preenchido durante uma aquisifao, tanto sinal quanto reso~ 
lufao serao obtidos e mostrados na imagern. No entanto, como veremos mais adiante, existem 
muitas permutafoes diferentes para o preenchimento do espa 90 K, de maneira que a propor^ao 
relativa das linhas centrais e externas preenchidas e alterada. Nessas circunstancias, a qualidade 
da imagern pode ser afetada de modo significative. Tambem vale a pena observar que, quando a 
matriz de fase e reduzida, as linhas externas sao abandonadas, mas as linhas centrais do espa^o 
K ainda sao preenchidas com informa^ao. Por exemplo, se a matriz de fase for reduzida para 128, 
as linhas +64 ate -63 (incluindo a linha 0) serao preenchidas, as quais sao as linhas de produ^ao 
de sinal do espaqo K, e nao as linhas de preenchimento +128 ate zero (Figura 3.29). Isso ocorre 
porque, como regra geral, o sinal e mais importante do que a resolu^ao de imagern. Quando a 
resolu^ao tambem e necessaria, e conseguida aumentando-se a propor^ao de linhas externas que 
contem informa^ao de resolu^ao. 



Gradient de pouca 
incliria<?a° 


■ ■ 1 " r ■ ' 1 

* 

! 

Sinal de baixa 

i 

i 

i 

amplitude 

I _ _ Jm, 

1 

Sinal de 

1 

A A A i® 

t 

amplitude media 

i 

1___ “ _ Viv 

Sinal de 

i 

i 

i 

i 

i 

i 

t 

i 

i 

_L_ 

amplitude alta 


Amplitude do gradiente de fase versus amplitude de sinal. 


Saiba mais: espa^o K, resolufao e sinal 

A Figura 3.30 mostra uma imagern adquirida usando todo o espa^o K. Tanto a resolu^ao quanto o 
sinal podem ser vistos na imagern. A Figura 3.31 ilustra o que acontece se a imagern for criada a partir de 
informa^oes provenientes das margens externas do espa^o K. Essa imagern tem boa resolugao na medida 
em que detaihes do cabelo e dos olhos podem ser bem visuaiizados, mas existe muito pouco sinal. A 
Figura 3.32 mostra o que acontece se uma imagern for criada a partir de dados provenientes somente da 





a parte central do espago K. A imagem resultante tem excelente sinal, mas resol ugao ruim. Esse exemplo 
tambem demonstra que o espago K nao e uma imagem. Se fosse, a imagem na Figura 3.31 perderia o 
nariz e a Figura 3.32 mostraria apenas o nariz. No entanto, as duas imagens mostram todo o quadra, 
embora apenas uma pequena porcentagem do numero total de dados no espago K ten ha sido empre- 
gada na sua criagao. 
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Figura 3.29 Espago K - sinal e resol ugao. 




Figura 3.30 Espago K utilizando todos os dados. 



Figura 3.31 Espago K utilizando apenas dados sobre resolugao. 



















Espa^o K utilizando apenas dados sobre sinal. 


0 tempo de duragao do exame equivale ao tempo de preenchimento do espago K. Os parametros que 
influenciam o tempo de exame em uma aquisi^ao tfpica de imagem sao: 

* tempo de repeti^ao (TR) 

• matrizdefase 

s numero de excitafoes (NEX). 

Tempo de repetigdo. A cada TR sao selecionados um corte, o gradiente de codificafao de fase e o 
gradiente de codifica^ao de frequencia. Os cortes nao sao selecionados juntos, mas em sequencia, 
isto e, o corte 1 e selecionado e codificado e a frequencia de seu eco e digitalizada. Entao, o corte 
seguinte e selecionado, codificado, digitalizado, e assim por diante. E por isso que o numero 
maxi mo de cortes disponfveis depende do TR. LongosTR permitem que mats cortes sejam sele¬ 
cionados, codificados e digitalizados do queTRcurtos. Digamos que umTR de 500 ms permite a 
sele^ao de 15 cortes, enquanto um TR de 2.000 ms permitiria a sele^ao de 40 cortes. 


Saiba mais: o que e o TR? 

E importante entender que, embora o TR seja definido como o intervalo de tempo entre os pulsos de 
excitafao, ele nao representa o intervalo de tempo entre cada pulso de excita^ao, isto e, entre a excita^o 
do corte 1 e corte 2 etc. Em aquisifoes reguiares, € o intervalo de tempo entre a excita^ao de um deter- 
minado corte, o desligamento e a excita^ao de todos os outros cortes sequencialmente na “pi!ha” de 
cortes, e entao o retorno a esse corte, para excita-lo e preencher com informafao outra linha do espa^o 
K. Em outras palavras, e o intervalo de tempo entre o preenchimento de uma linha do espa^o K para um 
determinado corte e o preenchimento da linha seguinte na mesma area do espa$o K (Figura 3.33). E por 
isso que o TR e um dos parametros que influenciam o tempo de exame. 


A matriz de fase determina o numero de linhas que devem ser preenchidas para completar o 
exame. Como uma linha e preenchida a cadaTR (em uma sequencia de pulso tfpica), se: 

uma matriz de fase de 128 for selecionada, 128 linhas serao preenchidas e 128 TR deverao ser 
completados para finaliza^ao do exame 

* uma matriz de fase de 256 for selecionada, 256 linhas serao preenchidas e 256 TR deverao ser 
completados para finaliza^ao do exame. 
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3.33 TR versus numero de cortes. 


O numero de excitagoes ou NEX (tambem conhecido como o numero de medias de sinal ou de 
aquisifoes, dependendo do fabricante) e o ntimero de vezes que cada linha e preenchida com 
informa^ao. O sinal pode se amostrado mais de uma vez pela manutenfao da mesma inclinafao 
do gradiente de fase durante diversos TR, em vez de altera-la a cada TR. Desse modo, a mesma 
linha do espa^o K e preenchida varias vezes, de maneira que cada linha do espa^o K contenha 
mais informafao. Como ha mais dados em cada linha, a imagem resultante tern uma razao sinal- 
rufdo mais alta ( veja o Capftulo 4), mas o tempo de exame e proporcionalmente maior. 

Por exemplo: 

TR de 1.000 ms, matriz de fase de 256, 1 NEX tempo de exame = 256 s 
• TR de 1.000 ms, matriz de fase de 256, 2 NEX tempo de exame = 512 5. 

Geralmente, para preencher cada linha mais de uma vez, e usada a mesma inclina^ao de gra¬ 
diente de codifica^ao de fase durante dois ou mais TR sucessivos, em vez de preencher todas as 
linhas de uma vez e depois retornar e repetir o processo. 


Saiba mais: espa^o K e o tempo do exame 

Empregando a analogia com o gaveteiro: 

TR e o intervalo de tempo entre o preenchimento da gaveta superior do gaveteiro 
1 e o preenchimento da gaveta de baixo no gaveteiro 1. Durante esse intervalo a 
gaveta superior dos gaveteiros 2, 3, 4 etc. e preenchida sequencialmente 
• Matriz de fase e o numero de gavetas em cada gaveteiro 
NEX e o numero de vezes que cada gaveta e preenchida com informa^ao, por exemplo, uma, duas, 
tres vezes etc. 

O exame termina quando todas as gavetas de todos os gaveteiros estao preenchidas com os dados 
necessaries. 


O modo pelo qual o espa^o K e atravessado e preenchido depende de uma combinafao entre 
polaridade e amplitude tanto do gradiente decodifica^ao de frequencia quanto de fase 

• A amplitude do gradiente de codificafao de frequencia determina a distancia 4 esquerda e 4 
direita que o espaqo K e atravessado, o que, por sua vez, determina o tamanho do FOVna fre¬ 
quencia de diregao da imagem 



























A amplitude do gradiente de codificagao de fase determina a distancia para cima e para baixo 
que o espago K e preenchido. A maior inclinagao do gradiente de fase na aquisigao determina 
a matriz de fase da imagem. 

A polaridade de cada gradiente define a direfao atravessada no espa f o K da seguinte maneira: 

com um gradiente de codificagao de frequencia positivo, o espago K e atravessado da esquerda 
para a direita 

com um gradiente de codificagao de frequencia negativo, o espago K e atravessado da direita para 
a esquerda 

com um gradiente de codificagao de fase positivo , o espago K e preenchido em sua metade superior 
com um gradiente de codificagao de fase negativo, o espago K e preenchido em sua metade infe¬ 
rior. 

Alem disso, uma porgao de um pulso de RF de uma sequencia de pulso tambem define a movi- 
mentagao atraves do espago K. Um pulso de excitagao, por exemplo, sempre nos leva ao centro 
do espago K. 

O preenchimento do espago K e os gradientes sao mais bem descritos empregando-se uma 
ilustragao de uma sequencia gradiente-eco tfpica (Figura 3.34). Em uma sequencia gradiente-eco, 
o gradiente de codificagao de frequencia comuta negativamente para forgar a defasagem do DIL 
e depois positivamente para a refasagem e produgao de um gradiente-eco (veja a Figura 5.22). 
Quando o gradiente de codificagao de frequencia e negativo, o espago K e atravessado da direita 
para a esquerda. O ponto inicial de preenchimento do espago K e no centro porque a sequencia 
de pulso comega com um pulso de excitagao. 

Inicialmente, o espago K e atravessado do centro para a esquerda, ate uma distancia (A) que 
depende da amplitude do lobo negativo do gradiente de codificagao de frequencia. Neste exem¬ 
plo, a codificagao de fase e positiva e, sendo assim, uma linha na metade superior do espago K 



A amplitude do gradiente de codificagao 
de fase determina a distancia B 


Lobo negativo do gradiente de frequencia 
O espago K e atravessado da direita para 
a esquerda pela distancia A 
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Figura 3.34 Como os gradientes atravessam o espago K. 













e preenchida. A amplitude deste gradiente determina a distancia cruzada (B). Quanto maior a 
amplitude do gradiente de fase, mais para cima se localiza a linha no espago K que sera preen¬ 
chida com as informagoes do eco. Portanto, a combinagao entre o gradiente de fase e o lobo 
negativo do gradiente de frequencia determina a que ponto do espago K comega o armazena- 
mento de informagoes. 

O gradiente de codificagao de frequencia e entao comutado positivamente e durante sua apli- 
cagao as informagoes do eco sao lidas. Como o gradiente de codificagao de frequencia e posi- 
tivo, os dados sao colocados em uma linha do espago K da esquerda para a direita. A distancia 
percorrida depende da amplitude do lobo positive do gradiente e determina o tamanho do FOV 
na diregao de frequencia da imagerrt. Esse e apenas um exemplo de como o espago K pode ser 
preenchido. Se o gradiente de fase for negativo, uma linha na metade inferior do espago K sera 
preenchida exatamente da mesma maneira descrita anteriormente. O cruzamento do espago K 
em sequencias spin-eco e mais complicado, a medida que o pulso de RF de 180° se move atraves 
do espago K para o lado oposto em ambas as diregoes. 


O modo como o espago K e preenchido depende da maneira como as informagoes sao adqui- 
ridas e podem ser manipuladas para se ajustar as circunstancias do exame. Isso e ocorre espe- 
cialmente quando se reduz o tempo de exame. O preenchimento do espago K e manipulado em 
muitas opgoes de aquisigao de imagens, sequencias e tipos de aquisigao. Isso inclui o seguinte: 

campo de visao retangular (Capftulo 4) 

• anti-aliasing (Capftulo 7) 

• sequencias spin-eco rapid as (Capftulo 5) 

« aquisigao de imagens keyhole (Capftulo 5) 

• compensagao respiratoria (Capftulo 7) 

. aquisigao de imagens paralelas (Capftulo 5) 

• aquisigao de imagens single shot e ecoplanar (Capftulo 5). 

O preenchimento do espago K associado as opgoes anteriores sera discutido nos capftulos per- 
tinentes e resumido na Tabela 3.4. No entanto, e apropriado que descrevamos aqui duas outras 
opgoes que empregam preenchimento alterado do espago K. Sao elas: 

• aquisigao de imagens de eco parcial 

• media parcial ou fracionaria, ou meia-Fourier. 






A imagem de eco parcial e realizada quando apenas parte do sinal ou eco e lido durante a 
aplicagao do gradiente de codificagao de frequencia. Como anteriormente descrito, o pico do eco 
ou sinal geralmente e centralizado no meio da janela de aquisigao. Por exemplo, se o gradiente de 
codificafao de frequencia i comutado para 8 ms, as frequencies sao digitalizadas durante 4 ms de 
refasagem e 4 ms de defasagem. Esse sinal e mapeado em relagao ao eixo de frequencia do espago 
K, e a metade esquerda da area de frequencia do espago Ke um espelho da metade direita. 

Quando e necessario um TE muito curto, e preciso refasar o eco mais cedo do que quando 
se utiliza um TE mais longo. Entretanto, devido a limitagoes de gradiente, pode nao ser possfvel 
trocar o gradiente de codificagao de frequencia mais cedo do que o normal. Pela selegao de um 
eco parcial ou fracionario, e possfvel trocar o gradiente de codificagao de frequencia no tempo 
normal, mas obter o pico do eco antes e nao centralizado no meio da janela de aquisigao. Isso sig- 
nifica que apenas o pico e a parte de defasagem do eco sao amostrados e, portanto, inicialmente, 
somente metade da area de frequencia do espago K e preenchida (o lado direito do espago K). 
No entanto, devido a simetria entre os lados direito e esquerdo do espago K, o sistema pode 
extrapolar as informagoes do lado direito do espago K e coloca-las tambem do lado esquerdo. 



Tabela 3.4 Opfoes de preenchimento do espa^o K. 


Nivelamento parcial 

Mesma 

Menor 

Menor 

Reduzir o tempo quando a 
SNR e boa 

Eco parcial 

Mesma 

Mesma 

Mesmo 

Automatico para TE curto 

FOV retangular 

Mesma 

Menor 

Menor 

Reduzir o tempo quando a 
anatomia e retangular 

Anti-aliasing (GE, Philips) 

Mesma 

Mesma 

Mesmo 

Eliminar aliasing 

Anti-aliasing (Siemens) 

Mesma 

Maior 

Maior 

Eliminar aliasing 

Spin-e co rapido 

Mesma 

Mesma 

Menor 

Reduzir o tempo de exame 

Aquisigao de imagens 

Mesma 

Mesma 

Menor 

Para resolugao temporal e 

keyhole 




SNR 

Compensagao 

Mesma 

Mesma 

Ligeiramente 

Para reduzir artefatos 

respiratoria 



maior 

respiratorios 

Aquisigao de imagens 

Mesma 

Mesma 

Menor 

Reduzir o tempo de exame 

paraleias 

Maior 

Menor 

Mesmo 

Aumentar a resolugao 


Desse modo, embora inicialmente apenas o lado direito do espago K esteja preenchido com 
dados, apos a extrapolagao, os dois lados contem informagao e o sinal nao se perde da imagem. 
A aquisigao de imagens por eco parcial e rotineiramente empregada quando sao selecionadosTE 
muito curtos. O emprego de um TE muito curto permite a ponderagao maxima em T1 e densi- 
dade protonica e o maior riLimero de cortes para um dado TR (Figura 3.35). 
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Figura 3.35 Eco parcial. 



































Media parcial, fracionaria ou meia-Fourier 

As metades positiva e negativa do espafo K em cada lado do eixo de fase sao simetricas (ima- 
gem em espelho). Se pelo menos metade das linhas do espa^o K selecionadas forem preenchi¬ 
das durante a aquisifao, o sistema tera informa^ao suficiente para produzir uma imagem. Por 
exemplo, se apenas 75% do espaqo K forem preenchidos, apenas 75% das codificafoes de fase 
selecionadas precisarao ser realizadas para completar o exame (Figura 3.36). Assim, o tempo de 
exame sera reduzido. 

Se forem selecionados 256 codificagoes de fase, 1 NEX e TR de 1 segundo, teremos: 

Tempo de exame = 256 x 1 x 1 = 256 s. 

Se forem selecionados 256 codificafoes de fase, 0,75 NEX eTR de 1 segundo, apenas 75% do 
espafo K serao preenchidos com informa^oes durante o exame. O restante sera preenchido com 
zeros: 


Tempo de exame = 256 * 0,75 x 1 = 192 s. 

O tempo de exame e reduzido, porem menos informa^ao e adquirida, de modo que a imagem 
tern menos sinal. Nao e possfvel extrapolar a informafao que falta como no eco parcial porque 
o eixo de fase vertical do espafo Keo eixo no qual os artefatos de movimento sao observados, 
isto e, por causa da movimentafao do paciente nao e possfvel dizer que as informafoes na linha 
+ 128 sao as mesmas da linha -128 porque teriam transcorrido 256 TR entre o preenchimento 
destas duas linhas, e, durante esse tempo, e provavel que o paciente tenha se mexido. E por isso 
que sao colocados zeros nas linhas vazias do espa^o Keo sinal e menor do que quando todas as 
linhas sao preenchidas. 

A media parcial pode ser utilizada quando e necessario reduzir o tempo de exame e quando a 
perda de sinal resultante nao e de grande importancia. 



Basicamente, existem tres modos de aquis^ao de dados: 

• sequencial 

volumetrica bidimensional 
volumetrica tridimensional. 

Com aquisi^des sequenciais obtem-se todos os dados do corte 1 e, entao, prosseguem para 
conseguir os dados do corte 2 (todas as linhas do espafo K sao preenchidas para o corte 1 e 
depois todas as linhas sao preenchidas para o corte 2, e assim sucessivamente). Os cortes, por- 
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Figura 3.36 Fourier parcial. 

























tanto, sao mostrados na medida em que sao adquiridos (nao muito diferente do que acontece na 
tomografia computadorizada). 

Aquisigoes volumetricas bidimensionais (2D) preenchem uma linha do espago K para o corte 
1 e partem para o preenchimento da mesma linha do espago K no corte 2 etc. Quando esta linha 
e preenchida para todos os cortes, a iinha seguinte do espago K e preenchida para os cortes 1, 2, 
3 etc. Esse e o tipo mais comum de aquisigao de dados. 


Saiba mais: tipo de aquisigao e a analogia com o gaveteiro 

Retornemos a analogia com o gaveteiro para explicar os diferentes tipos de aquisi¬ 
gao. Imagine tres gaveteiros que representam tres cortes da nossa aquisigao. 

Uma aquisigao sequencial e aquela na qua! preencherfamos todas as gavetas do 
gaveteiro 1 antes de passarmos para o gaveteiro 2. Esse tipo de aquisigao deve ser 
usado com tecnicas de apneia 

Aquisigao volumetrica bidimensionai e aquela na qual preencherfamos a gaveta de cima de cada um 
dos gaveteiros em um TR e, no TR seguinte, preencherfamos a gaveta abaixo em cada um dos tres 
gaveteiros. Esse e o tipo de aquisigao mais tipico e aquele ao qual nos referimos para muitas explica¬ 
tes neste capftulo (Figura 3.37). 


Com aquisigoes volumetricas tridimensionais (3D) (aquisigao de imagens com volume) 
obtem-se dados de um volume inteiro de tecido, e nao de cortes separados. O pulso de excita- 
gao nao seleciona cortes, e todo o volume da imagem sofre excitagao. Ao final da aquisigao, o 
volume ou bloco (slab) e dividido (partigoes bem definidas) pelo gradiente de selegao de corte 
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Figura 3.37 Metodos de aquisigao de informagao. 













que, quando ligado, separa os cortes de acordo com seu valor de fase ao longo do gradiente. Esse 
processo agora e chamado de codificafao de corte. Podem ser obtidos muitos cortes (geralmente 
entre 128 e 256) sem intervalo (slicegap). Em outras palavras, os cortes sao contfguos. As vanta- 
gens da aquisifao de imagens com volume serao discutidas com mais detalhes no Capftulo 4. 

Este capftulo apresentou os mecanismos basicos de gradientes. Uma discussao mais deta- 
lhada, incluindo sistemas de gradiente de alta velocidade e suas aplicafoes, podera ser encon- 
trada no Capftulo 9. 

Como ja foram explorados os topicos relacionados com a aquisi^ao de dados e forma^ao de 
imagem, serao discutidos no proximo capftulo os parametros disponfveis para o operador e seu 
modo de intera^ao. 


Parametros e Equilfbrio entre 
Vantagens e Desvantagens 


■ lntrodu$:ao, 87 

B Razao sinal-rufdo, 87 

■ Razao contraste-rufdo (CNR), 104 

■ Resolu^ao espacial, 705 


Tempo de exame, 107 

Equilfbrio entre vantagens e desvantagens, 7 7 7 

Tomada de decisoes, 7 7 7 

Aquisi^ao de imagens por volume, 7 73 


Existem muitos parametros disponfveis para que o operador de RM prepare um protocolo. 
Embora comumente o protocolo seja considerado um modo de examinar determinada regiao 
do corpo ou patologia (p. ex., protocolo para o cerebro, protocolo para tumores), e importante 
que os protocolos sejam considerados em uma faixa mats ampla de abrangencia. Um protocolo 
e definido como um “conjunto de regras” e em RM essas regras sao parametros diversos que 
podem ser selecionados pelo operador do equipamento. Incluem parametros extrmsecos de con- 
traste, parametros geometricos e varias opfoes de aquisifao de imagens. 

A escolha da sequencia de pulso determina a pondera^ao e a qualidade das imagens, alem da 
sensibilidade a patologia. Os parametros temporals especificamente selecionados determinam a 
pondera^ao da imagem. Como discutido anteriormente: 

• TR determina a pondera^ao em T1 e a densidade protonica 

• o angulo de inclinagao controla a pondera^ao em T1 e a densidade protonica 

• TE controla a pondera^ao em T2. 

A qualidade das imagens e controlada por muitos fatores, que tambem defmem os parametros 
que sao selecionados em um protocolo. E muito importante que o operador conhe^a esses fato¬ 
res e a maneira com que se inter-relacionam, para que a melhor qualidade de imagem possa sem- 
pre ser obtida. As quatro principals considerafoes para estabelecer a qualidade da imagem sao: 

• razao sinal-rufdo (SNR) 

• razao contraste-rufdo (CNR) 

• resolu^ao espacia! 

• tempo de exame 


A razao sinal-rufdo (SNR, signal to noise ratio) e a razao entre a amplitude do sinal recebido e a 
amplitude media de rufdo. 


• O sinal e a voltagem induzida na bobina de recepqao pela precessao do VME no piano trans¬ 
versal 

• O ruida representa as frequences que existem de forma aleatoria no tempo e no espaqo. E 
equivalente a interference no radio quando a emissora nao e adequadamente sintonizada, e 
parte de sua energia sao resfduos do “Big Bang”. No contexto da RM, o rufdo e gerado pela 
presenqa do paciente no tubo do magneto e pelo rufdo eletrico de base do sistema. O rufdo 
e constante para todos os pacientes e depende de sua estrutura corporal, da area que sera 
examinada e do rufdo inerente ao sistema. 

O rufdo ocorre em todas as frequences e tambem e aleatorio no tempo e no espa^o. O sinal, 
no entanto, e cumulativo, ocorre em urn tempo TE, depende de inumeros fatores e pode ser 
modificado. Portanto, o sinal pode ser aumentado ou diminufdo em relaqao ao rufdo. A eleva- 
qao do sinal aumenta a SNR, enquanto a reduqao do sinal diminui a SNR. Portanto, qualquer 
fator que influencie a amplitude do sinal tambem afeta a SNR. Os fatores que afetam a SNR 
incluem: 

• potencia do campo magnetico do sistema 

• densidade protonica da area examinada 

• volume do voxel 

• TR, TE e angulo de inclinaqao 
. NEX 

• largura da banda de recepqao 

• tipo de bobina. 


Pot£ncia do campo magnetico 


A potencia do campo magnetico representa uma parte importante na determinaqao da SNR. 
Como foi descrito no Capftulo 1, a medida que a potencia do campo magnetico aumenta, o 
mesmo acontece com a diferenqa de energia entre os nucleos de alta e baixa energia. A medida 
que a diferenqa de energia aumenta, menos nucleos tern energia suficiente para alinhar seus 
mementos magneticos em oposiqao ao B Assim, o numero de nucleos spin-up aumenta em rela- 
$ao ao numero de nucleos spin-down. O VME, desse rnodo, aumenta de tamanho nas potencias 
mais altas do campo magnetico, e, como resultado disso, existe mais magnetizaqao disponf- 
vel para a aquisifao de imagem do paciente. Portanto, a SNR aumenta. Embora a potencia do 
campo magnetico nao possa ser alterada, quando se adquirem imagens com sistemas de baixo 
campo, a SNR pode ser comprometida e pode ser preciso tomar medidas para aumentar a SNR, 
o que nao e necessario quando se utilizam sistemas de potencia de campo alta. Isso geralmente e 
feito aumentando-se o tempo de realizafao do exame. 


Densidade protonica 

O ntimero de protons na area examinada determina a amplitude do sinal recebido. Areas de 
baixa densidade protonica (como os pulmoes) tern sinal baixo e, portanto SNR baixa, enquanto 
areas com alta densidade de protons (como a pelve) tern alto sinal e, portanto, SNR alta. A den¬ 
sidade protonica de um tecido e inerente a esse tecido e nao pode ser alterada (e por isso que se 
constitui em um parametro de contraste intrfnseco, como discutido no Capftulo 2). No entanto, 
como a SNR provavefmente pode ser comprometida ao se realizar aquisiqao de imagens em areas 
de baixa densidade protonica, pode ser necessario tomar medidas para incrementar a SNR, o que 
nao e necessario ao examinar areas com alta densidade protonica. 


Volume do voxel 

A unidade estrutural de uma imagem digital e o pixel. O brilho do pixel representa a poten¬ 
cia do sinal de RM gerado por uma unidade de volume de tecido do paciente (voxel). O voxel 




representa o volume de um tecido e e determinado pela area de pixel e pela espessura do corte 
(Figura 4.1). A area de pixel e determinada pelo tamanho do FOV e pelo numero de pixels no FOV 
ou matriz. Portanto, 

Area de pixel = dimensoes do FOV -5- tamanho da matriz 

A matriz grosseira e aquela com baixo numero de codifica^ao de frequencia e/ou codifica^ao 
de fase, que resulta em um baixo numero de pixels no FOV. Para um dado FOV uma matriz gros¬ 
seira resulta em pixels e voxels grandes. A matriz fina e aquela com alto numero de codifica^ao 
de frequencia e/ou codificafao de fase, que resulta em um grande numero de pixels no FOV. Para 
um dado FOV a matriz fina resulta em pixels e voxels pequenos. 

Voxels grandes contem mais spins ou nucleos do que voxels pequenos, e, portanto, existem mais 
nucleos para contribuir com a intensidade do sinal. Voxels grandes tern SNR mais alta do que 
voxels pequenos (Figura 4.2). 
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Figura 4.1 Voxel. O grande quadrado em verde e o FOV. 
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Figura 4.2 Volume do voxel e SNR (o numero de spins nao e representative). 










































Portanto, a SNR e proporcional ao volume de voxels, e, qualquer parametro que modifique o 
tamanho do voxel altera tambem a SNR. Qualquer sele^ao que reduza o tamanho do voxel reduz 
a SNR, e vice-versa. Isso pode serconseguido de tres marteiras: 

• Modificagdo da espessura de corte. Observe as Figuras 4.3, 4.4 e 4.5. Nesse exemplo, o tamanho 
do voxel e alterado reduzindo-se a espessura do corte pela metade, de 10 mm para 5 mm. Isso 
implica a redugao do volume de voxel pela metade, de 1.000 mm 3 para 500 mm 3 e, portanto, 
a SNR. Comparando a Figura 4.4 com a Figura 4.5, fica claro que o corte mais espesso tern 
uma SNR melhor do que o corte fino 

*> Modificagdo da matriz de imagem. A matriz de imagem e o numero de pixels na imagem. E identifi- 
cado por dois numeros. Um representa o numero de pixels existentes na dire^ao da frequencia 
(geralmente o eixo longitudinal da imagem), e o outro representa o numero de pixels na fase 
(geralmente o eixo transversal da imagem) (Figura 4.6). Observe as Figuras 4.7 e 4.8, nas quais 
a matriz de fase foi aumentada de 128 (Figura 4.7) para 256 (Figura 4.8). Como o FOV per- 
maneceu o mesmo, existem menos pixels e voxels na Figura 4.8 do que na Figura 4.7. Portanto, 
como o volume de voxel caiu pela metade neste exemplo, o mesmo aconteceu com a SNR 

• Modificagdo do FOV Observe as Figuras 4.9, 4.10 e 4.11. O FOV caiu para metade, o que reduziu 
pela metade a dimensao do pixel ao longo dos dois eixos. Portanto, o volume de voxel e a SNR 
sao reduzidos a 14 do seu valor original (de 1.000 mm 3 para 250 mm 3 ). Quando compara- 
mos a Figura 4.10 com a Figura 4.11 fica evidente que a SNR foi significativamente reduzida 
na Figura 4.11, mas a resolufao aumentou. Dependendo da area examinada e da bobina de 
recep^ao usada, algumas vezes e necessario tomar algumas medidas para aumentar a SNR 
quando se utiliza um FOV pequeno. 
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Figura 4.3 Espessura do corte versus SNR. 


















































Figura 4.4 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 adquirida com espessura de corte de 10 mm. 



Figura 4.5 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 adquirida com espessura de corte de 5 mm. 
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Figura 4.6 Mudando a matriz da imagem. Observe as alterafoes na resolu^ao. 






































Figura 4.7 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 adquirida com matriz de fase de 128 



Figura 4.8 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 adquirida com matriz de fase de 256 




Ffgura 4.10 Imagem sagita! do cerebro ponderada em T1 adquirida com FOV de 24 cm. 



Figura 4.11 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 adquirida com FOV de 12 cm. 












































TR, TE e angulo de inclinagao 

EmboraTR, TE e angulo de inclinagao sejam geralmente considerados parametros que influen- 
ciam o contraste da imagem, eles tambem influenciam a SNR e, consequentemente ? a qualidade 
da imagem. Sequencias de pulso spin-eco geralmente tern mais sinal do que sequencias gradiente- 
eco uma vez que a magnetizagao longitudinal e convertida em magnetizagao transversal pela apli- 
cagao do angulo de inclinagao de 90°. As sequencias de pulso gradiente-eco convertem apenas 
parte da magnetizagao longitudinal em magnetizagao transversal, uma vez que usam angulos de 
inclinagao diferentes de 90°. Alem disso, o pulso de anulagao de 180° e mais eficiente na refasa- 
gem do que o gradiente de refasagem das sequencias gradiente-eco, e assim o eco resultante tern 
uma amplitude maior de sinal. 

• O angulo de inclinagao controla a magnetizagao transversal que e criada, o que induz um 
sinal na bobina (Figuras 4.12, 4.13 e 4.14). A amplitude maxima de sinal e criada com angu¬ 
los de inclinagao de 90°. Observe as Figuras 4.13 e 4.14 nas quais o angulo de inclinagao foi 
modificado de 90° para 10°. A SNR resultante e significativamente reduzida de modo que sao 
nec ess Arias medidas para aumentA-la e melhorar a qualidade da imagem 

• O TR controla a magnetizagao longitudinal a ser recuperada antes da aplica^ao do pulso de 
excitaqao seguinte. Um TR longo possibilita a recuperaqao total da magnetizaqao longitudinal, 
de modo que existe maior disponibilidade de angulaqao na proxima repetigao. Um TR curto 
nao permite a recupera^ao total da magnetiza^ao longitudinal, de modo que existe menor 
disponibilidade de angulafao (veja a Figura 2.8). Observe as Figuras 4.15, 4.16, 4.17 e 4.18, 
nas quais o TR foi aumentado de 140 ms para 700 ms. E facil perceber como a SNR melhora 
a medida que oTR aumenta. Isso ocorre porque quando o TR aumenta ha mais magnetizagao 
longitudinal para criar magnetizafao transversal apos a excita^ao. Entretanto, como o TR e 
um dos fatores que afeta o tempo de exame (veja o Capftulo 3), elevar oTR aumenta tambem 
o tempo de exame e a chance de o paciente se mover 


Angulo de 
inclinagao: 30° 


Componente de 
magnetizagao transversal 
pequeno, fornecendo sinal 
de amplitude reduzido 


Angulo de inclinagao: 90° 



Componente de magnetizagao 
transversal grande, fornecendo 
sinal de amplitude maxima 


\ igura 4.12 Angulo de inclinagao versus SNR. 










































Figura 4.13 Imagem axial do cerebro com gradiente-eco, com um angulo de inclina^ao de 90 



Figura 4.1^ Imagem axial do cerebro com gradiente-eco, com um angulo de inclina^ao de 10°. 










Figure 4.1 5 imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TR de 140 ms. 




Figure 4.16 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TR de 300 ms. 









F igura 4.17 imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TR de 500 ms. 




Figura 4.18 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TRde 700 ms. 
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OTE controls a magnetiza^ao transversal que decai antes de o eco ser coletado. Um TE fongo 
permite um decaimento consideravel da magnetiza^ao transversal antes da coleta do eco, 
enquanto um TE curto nao permite que isso ocorra (Figura 4.19). Observe as Figuras 4.20, 
4.21,4.22 e 4.23 nas quais oTEfoi aumentado de 11 ms para 80 ms e a SNRe acentuadamente 
reduzida a medida que o TE aumenta, porque existe menos magnetizafao transversal disponf- 
vel para ser refasada e produzir um eco. E por isso que as sequencias ponderadas em T2 que 
empregam TE longo geralmente tern SNR menor do que as sequencias ponderadas em T1 ou 
por densidade protonica que empregam TE curto. 



Figura 4.19 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TE de 11 ms. 



Figura 4.20 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TE de 20 ms. 







Figura 4.21 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TE de 40 ms. 



Figura 4.22 Imagem sagital do cerebro ponderada em T1 com TE de 80 ms. 





Intensidade do sinal 



Primeiro eco; Segundo eco; 

TE curto TE longo 


Figura 4.23 TE versus SNR. 


Resumo 

• Um TR longo aumenta a SNR, eum TR curto reduz a SNR 

• Um TR longo reduz a SNR, eum TR curto aumenta a SNR 

• Quanto menor o angulo de inclinaqao, menor a SNR. 

Numero de medias de sinal (NEX, NSA e Naq) 

Representa o numero de vezes que os dados sao coletados com a mesma amplitude de incli- 
nafao de codifica^ao de fase. NEX controla os dados armazenados em cada linha do espaqo K 
(veja o Capftulo 3). Se pensarmos na analogia com o gaveteiro, NEX e o numero de vezes que cada 
gaveta e preenchida com informafao. Portanto, dobrando o NEX, dobramos os dados armazena¬ 
dos em cada linha do espaqo K, enquanto se reduzimos NEX pela metade, os dados armazenados 
caem pela metade. 

Os dados contem tanto sinal quanto rufdo. O rufdo e aleatorio e esta em uma posiqao dife- 
rente cada vez que os dados sao armazenados. O sinal, no entanto, nao e aleatorio e ocorre 
sempre no mesmo lugar quando e coletado. Rufdo aleatorio significa que dobrar o NEX aumenta 
apenas a SNR em V2 (= 1,4). Portanto, aumentar o NEX nao e necessariamente a melhor maneira 
de elevar a SNR. Isso e demonstrado na Figura 4.24. 



Figura 4.24 NEX versus SNR. 





















Para dobrar a SNR precisamos aumentar o NEX e o tempo de exame por um fator de 4. Para 
triplica-lo e necessario um aumento de 9 vezes do NEX e do tempo de exame. Aumentar o tempo 
de exame aumenta a possibilidade de que o paciente se mova. Observe as Figuras 4.25 e 4.26 nas 
quais o NEX foi aumentado de 1 para 4. A SNR e, sem duvida, maior na Figura 4.26, mas levou 
4 vezes mais tempo para ser adquirida do que na Figura 4.25. Aumentar o NEX tambem reduz a 
possibilidade de artefatos de movimento. Isso sera discutido mais tarde no Capftulo 7. 

Largura da banda de recep^ao 

E a faixa de frequences que sao amostradas durante a aplicafao do gradiente de leitura {rea- 
dout ). A redufao da largura da banda de recepfao resulta em amostragem de menos rufdo em 
relafao ao sinal. Quando e aplicado um filtro no gradiente de codificafao de frequencia, as fre¬ 
quences de rufdo mais altas e muito mais baixas do que as frequencias de sinal sao filtradas. 

Observe a Figura 4.27. As areas hachuradas em verde e vermelho representam a razao sinal- 
rufdo respectivamente (quando as frequencias de sinal sao iguais 4s frequencias de rufdo, os qua- 
drados estao Hachurados em laranja). No diagrama da esquerda (que representa uma largura de 
banda de recepfao grande) existem 15 quadrados verdes que representam o sinal e 7 quadrados 
vermelhos que representam o rufdo. Sendo assim, a SNR e de aproximadamente 2:1. No dia- 
grama da direita (que representa uma banda de recepfao estreita) existem ainda IS quadrados 
verdes de sinal, mas apenas 5 quadrados vermelhos de rufdo. Portanto, a SNR aumentou para 
3:1. Embora a altura da curva de sinal seja menor no diagrama da esquerda do que no diagrama 
da direita, a area sob cada curva e a mesma (ou seja, 15 quadrados verdes). A altura da curva de 
sinal no diagrama da esquerda e menor porque as frequencias estao espalhadas por uma faixa 
de frequencia mais larga do que no diagrama da direita. Portanto, a medida que a largura da 
banda de recepfao diminui, a SNR aumenta pois ocorre menor amostragem de rufdo proporcio- 
nalmente ao sinal. Com a redufao da largura da banda pela metade, aumenta a SNR em cerca 
de 40%, mas aumenta tambem o tempo de amostragem ou janela de aquisifao. Como resultado, 
com a redufao da largura da banda, aumenta o TE mfnimo disponfvel (veja o Capftulo 3). Reduzir 
a largura de banda tambem aumenta o artefato por deslocamento qufmico (chemicalshift) (veja o 
Capftulo 7). 




Figura 4.25 Imagem sagital do cerebro pon- Figura 4.26 Imagem sagital do cerebro ponde- 

derada em T1 com NEX de 1. rada em T1 com NEX de 4. 



Largura da ban da de recepgao ampla 


Largura da banda de recepgao estreita 




Figura 4.27 Largura de banda versus SNR. 


Saiba mais: quando utilizar uma largura de banda 
de recepgao reduzida 

Embora essas restrigoes se apliquem, existem algumas situagoes clfnicas nas quais a redugao da lar¬ 
gura da banda de recepgao e vantajosa. Aumentar os TE nao e importante quando um TE longo e 
necessario para ponderagao em T2. Alem disso, o artefato por shift qufmico so ocorre quando agua e 
gordura coexistent no mesmo voxel. Portanto, reduzir a largura da banda de recepgao € uma maneira util 
de melhorar significativamente a SNR quando se realiza aquisigao de imagens ponderadas em T2 junta- 
mente com tecnicas de saturagao qufmica (veja o Capftulo 6) que removem os sinais da gordura ou da 
agua e eliminam o artefato por shift qufmico (veja o Capftulo 7). Por outro lado, frequentemente e preciso 
aumentar a banda de recepgao porque sao necessaries TE muito curtos. Embora isso diminua a SNR 
porque mais frequences de rufdo sao amostradas, para alcangarTE muito curtos, o tempo de amostra- 
gem ou janela de aquisigao devem ser significativamente reduzidos. Isso e especialmente relevante nas 
sequencias por gradiente-eco ripido (veja o Capftulo 5). 


Tipo de bobina 

O tipo de bobina empregada influencia a recepgao de sinal e, portanto, a SNR. Os tipos de 
bobina serao discutidos no Capftulo 9. Bobinas de quadratura aumentam a SNR porque sao 
usadas duas bobinas para a recepgao do sinal. Bobinas de sinergia aumentam a SNR ainda mais 
porque os dados de diversas bobinas sao adicionados ao mesmo tempo. Bobinas de superffeie 
colocadas proximo a area a ser examinada tambem aumentam a SNR. O emprego de bobinas de 
recepgao apropriadas e extremamente importante na otimizagao da SNR. Em geral, o tamanho 
da bobina de recepgao deve ser escolhido de tal maneira que o volume de tecido a ser examinado 
preencha de forma otimizada o volume sensfvel da bobina. Bobinas grandes, no entanto, aumen¬ 
tam a probabilidade de aliasing, porque e mais provavel que o tecido fora do FOV produza sinal. 
A posigao da bobina tambem e muito importante para maximizar a SNR. Para indugao do sinal 
maximo, a bobina precisa ser posicionada no piano transversal, perpendicular ao B . A angulagao 
da bobina, como acontece algumas vezes quando sao utilizadas bobinas de superffeie, resulta na 
redugao da SNR (Figura 4.28). 













Figura 4.28 Posifao da bobina versus SNR. 


Resumo 

Para otimizar a qualidade da imagem, a SNR tem de ser a mais alta possfvel. Para conseguir 
isso: 

• sempre que possfvel, empregue sequencias spm-eco 

• tente nao usar um TR muito curto nem um TE muito longo 

• use a bobina correta e certifique-se de que esteja bem sintonizada e bem posicionada, assim 
como corretamente imobilizada 

• use matriz grosseira 

• use FOV grande 

• selecione cortes grossos 

• use tantos NEX quanto possfvel. 













































A razao contraste-rufdo (CNR, contrast to noise ratio) e definida como a diferenqa de SNR entre 
duas areas adjacentes. E controlada pelos mesmos fatores que influenciam a SNR. Provavelmente, 
a CNR e o fator mais crucial para a qualidade da imagem, uma vez que determina diretamente a 
capactdade visual de distinguir areas de alto sinal das areas de baixo sinal. O contraste da ima¬ 
gem depende tanto de parametros intrmsecos como extrfnsecos, como discutido no Capftulo 2, 
e, portanto, esses fatores tambem afetam a CNR. Do ponto de vista pratico, a CNR pode ser 
aumentada da seguinte maneira: 

Com imagem ponderada em T2. Em bora uma imagem ponderada em T2 frequentemente tenha 
uma SNR menor que uma imagem ponderada em T1 (devido ao TE mais longo), a capacidade 
de distinguir um tumor de um tecido normal e muitas vezes bem maior por causa do alto sinal 
do tumor em comparafao com o baixo sinal da anatomia adjacente, isto e, a CNR e mais alta. 
Isso e mostrado na Figura 4.29, na qual, embora a qualidade da imagem seja ruim, as lesoes no 
ffgado sao bem visualizadas porque sua intensidade de sinal i muito diferente da intensidade de 
um ffgado normal. 

Com agentes de contraste. O objetivo da administra^ao de um agente de contraste e aumentar 
a CNR entre a patologia (que e realfada) e a anatomia normal (que nao e realfada) ( veja o 
Capftulo 11). 

Com tecnica depre-saturagdo qufmica. Pefa satura^ao da anatomia normal, frequentemente a pato¬ 
logia pode ser vista com maior clareza ( veja o Capftulo 6 e a Figura 6.19). 

Com tecnica MTC. Em RM, apenas protons que tern tempo T2 suficientemente longo podem ser 
transformados em imagem. Outros protons, cujos componentes transversais sofrem decaimento 
antes que o sinal possa sercoletado, nao podem ser adequadamente visualizados. Estes protons, 
ligados sobretudo a grandes moleculas proteicas, membranas e outras macromoleculas, sao cha- 
mados protons ligados. Os protons que tern tempos T2 mais longos podem ser visualizados e 
sao chamados protons livres. Sempre existe transference de magnetiza^ao entre protons ligados 
e livres, o que causa uma mudan^a nos valores deTI dos protons livres. Isso pode ser explorado 



Figura 4.29 Imagem axial do ffgado ponderada em T2. As lesoes intra-hepaticas apresentam sinal muito mais 
forte do que o sinal de um ffgado normal. Portanto, o CNR e alto e elas sao bem visualizadas. 



saturando-se seletivamente os protons ligados, o que reduz a intensidade do sinal proveniente 
dos protons livres devido a contraste por transference de magnetiza^ao (MTC, em ingles magnet¬ 
ization transfer contrast). A banda de saturaqao do MTC e aplicada antes do pulso de excitaqao em 
uma largura de banda que destroi seletivamente os componentes transversals de magnetizaqao 
dos protons ligados. O emprego de MTC aumenta a CNR entre tecidos normals e com patologia 
e e util em diversas areas, como em aquisifao de imagens angiograficas e das articulates. 


Resolu^ao espacial e a capacidade de perceber dois pontos como separados ou distintos, e e 
controlada pelo tamanho do voxel. O tamanho do voxel e influenciado por: 

• espessura do corte 
. FOV 

• numero de pixels ou matriz (veja a Figura 4.1). 

Pequenos voxels resultam em boa resolufao espacial, uma vez que estruturas pequenas podem 
ser facilmente diferenciadas (Figura 4.30). Por outro lado, voxels grandes resultam em baixa reso- 
lufao espacial, uma vez que estruturas pequenas nao tern resoluqao tao boa. Em voxels gran¬ 
des, as diferentes intensidades de sinal sao tomadas pela media e nao sao representadas indivi¬ 
dual mente no voxel. Isso resulta no efeito de volume parcial. 

• Quanto mais fino o corte, maior a capacidade de resolufao de pequenas estruturas no piano 
selecionado de corte. A reduqao da espessura do corte, portanto, aumenta a resoluqao espa¬ 
cial, enquanto o aumento da espessura do corte reduz a resoluqao espacial e aumenta o efeito 
do volume parcial. Entretanto, cortes mais fmos resultam em voxels menores e SNR reduzida 
(Figuras 4.4 e 4.5) 

• A matriz determina o numero de pixels no FOV. Pixels pequenos aumentam a resolufao espa¬ 
cial, uma vez que aumentam a capacidade de distinqao entre duas estruturas muito proximas 
no corpo do paciente. Portanto, aumentar a matriz eleva a resoluqao espacial. No entanto, 
matrizes fmas resultam em voxels menores e, portanto, redufao da SNR (Figuras 4.7 e 4.8) 



Figura 4.30 Imagem sagital do joelho de alta resolu^ao. 



• O tamanho do FOV tambem determina as dimensoes do pixel. Para uma dada matriz, um 
FOV grande resulta em pixels grandes enquanto um FOV pequeno produz pixels pequenos. O 
aumento do tamanho do FOV, portanto, diminui a resolufao espacial. No entanto, um FOV 
pequeno resulta em voxels menores e redufao da SNR (Figuras 4.10 e 4.11). 


Resolugao espacial e dimensao do pixel 

Os sistemas empregam diversos metodos diferentes que permitem ao operador controlar a 
geometria do voxel. Pixels quadrados sempre fornecem uma resolu^ao espacial melhor que pixels 
retangulares, uma vez que a imagem sofre resolu^ao equivalente ao longo dos dois eixos de fre¬ 
quencia e fase. Se o FOV for quadrado, o pixel tambem sera quadrado mesmo que seja uma 
matriz regular (p. ex., 256 * 256) e isso otimiza a resolu^ao espacial. Se o FOV for quadrado e a 
matriz for irregular (p. ex., 256 x 128), os pixels serao retangulares (Figura 4.31) e isso resultara 
na redu^ao da resolu^ao espacial. 

Tipicamente, o operador controla a geometria do voxel selecionando as dimensoes do FOV, 
a matriz da imagem e a espessura do corte. Geralmente, a matriz de frequencia e o nurnero mais 
alto e a matriz de fase e alterada para modificar o tempo de exame e a resolufao. Se o FOV for 
quadrado e a matriz de fase for menor que a matriz de frequencia, os pixels serao mais longos na 
dire^ao da fase que na dire^ao da frequencia. A resoiufao espacial sera, portanto, reduzida ao 
longo do eixo de fase. Se o FOV for retangular os pixels serao quadrados se a matriz selecionada 
produzir um pixel com as mesmas dimensoes ao longo da fase e da frequencia. Alguns sistemas 
mantem automaticamente os pixels quadrados independentemente da matriz e do FOV selecio- 
nados. Por exemplo: 

FOV quadrado 256 x 256 mm 

Matriz da imagem 256 x 256 

Dimensao do pixel: 1 mm x 1 mm (quadrado) 

FOV retangular 256 x 128 mm 
Matriz da imagem 256 x 128 

Dimensao do pixel: 1 mm x 1 mm (quadrado) (Figura 4.32). 


Campo de visao quadrado de matriz regular 
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Figura 4.31 Tamanho do pixel versus tamanho da matriz. 



Quando se realiza o exame de uma estrutura anatomica que apresenta uma dimensao menor 
no eixo de fase do que de frequencia, um FOV retangular e desejavel. Para adquirir um FOV 
quadrado, uma imagem com alta resolu^ao e muito demorada e o FOV retangular mantem a 



































































Campo de visao quadrado de matriz regular 
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Campo de visao quadrado de matriz irregular 
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Figura 4.32 Pixel quadrado. 


resolufao espacial, mas reduz o tempo de exame na medida em que apenas algumas do numero 
total de codificafoes de fase que normalmente sao necessarias sao realizadas. 

A dimensao do FOV na direqao de fase e reduzida em comparaqao com aquela na direfao 
de frequencia e deve ser empregada para aquisifao de imagens anatomicas que cabem em um 
retangulo, por exemplo, uma imagem sagital da coluna lombar. Nos exemplos mostrados nas 
Figuras 4.33 e 4.34 que comparam um FOV quadrado (256 mm * 256 mm) com FOV retanguiar 
(256 mm x 128 mm), a dimensao do pixel e, portanto, a resolufao espacial sao as mesmas para 
ambos os FOV. Entretanto, como existem apenas 128 pixels no eixo de fase do FOV retanguiar, 
sao necessarias apenas 128 codificafoes de fase (preenchimento de 128 linhas do espafo K). Por 
conseguinte, o tempo de exame e a metade do que seria em um FOV quadrado (Figuras 4.33 e 
4.34). 


O tempo de exame £ o periodo de tempo para completar a aquisifao de dados ou para preen- 
cher o espafo K (veja o Capftulo 3). Os tempos de exame sao importantes para a manutenqao da 
qualidade da imagem visto que aumentam a chance de o paciente se mover durante a aquisifao. 
Qualquer movimentafao do paciente provavelmente degradara as imagens. Como sao seieciona- 
dos diversos cortes durante a aquisifao 2D e 3D volumetrica, movimentos durante esse tipo de 
aquisifao afetam todos os cortes. Durante uma aquisifao sequencial, em caso de movimentafao 
do paciente, os cortes adquiridos apenas sao afetados durante a movimentafao. Como discutido 
no Capftulo 3, os fatores que influenciam o tempo de exame sao: 

• 77? - e o perfodo de tempo de cada repetifao ou experimento RM, ou o tempo de preenchi¬ 
mento de gavetas consecutivas. Dobrar o TR dobra o tempo de exame, e vice-versa 

• matriz de fase - o numero de codificafoes de fase determina o numero de linhas do espafo K ou 
o numero de gavetas que e preenchido com informafao para completar o exame. Se o numero 
de codificafoes de fase dobrar, o tempo de exame tambem dobrara 

• NEX- numero de vezes que os dados sao coletados com uma mesma angulafao no gradiente 
de codificafao de fase, ou o numero de vezes que cada gaveta 6 preenchida com dados. Dobrar 
o NEX dobra o tempo de exame, e vice-versa. 




































































Figura 4.33 Imagem sagital da coluna lombar ponderada em T2 com urn FOV quadrado de 24 cm e uma 
matriz de imagem de 256 * 256. 



Figura 4.34 Imagem sagital da coluna lombar ponderada em T2 com um FOV retangular de 12 cm na di- 
reqao da fase. O tempo de exame e a metade daquele da Figura 4.33, mas a resol uqao da fase permanece 
inalterada. 








Saiba mais: FOV retangular e preenchimento do espa^o K 
usando a analogia com o gaveteiro 

No FOV retangular, o FOV na dire^ao de fase e menor que na diregao de frequencia e 
o tempo de exame e reduzido, mas a resolu^ao da imagem permanece inalterada porque 
as dimensoes do pixel permanecem sem modificagrao. Empregando a analogia com o 
gaveteiro para o espago K, descrita no Capftulo 3, a altura do gaveteiro determina a 
primeira e a ultima gavetas preenchidas com dados. Isso determina o numero de codifi- 
cagoes de fase necessarias para completar o exame. Por exemplo, se uma matriz de 256 
x 256 for selecionada, devem ser preenchidas com dados as linhas +128 (Figura 4.35). 

Para reduzir o tempo de exame, tern de ser realizado um menor numero de codificagoes de fase entre 
essas linhas externas, ou seja, menos gavetas sao preenchidas. Para isso, o incremento entre cada etapa de 
codificagao de fase e aumentado. Os incrementos de fase sao as diferengas angulares entre as sucessivas 
inclinagoes de codificagao de fase e correspondem a profundidade de cada gaveta na analogia do gaveteiro. 
O incremento de fase, ou a profundidade da gaveta, e inversamente proporcional ao tamanho do FOV na 
diregao da fase quando comparado a frequencia. Sendo assim, gavetas profundas resultam em dimensoes 
menores dos FOV na diregao de fase quando comparadas com a diregao de frequencia, e gavetas rasas 
resultam em dimensoes maiores dos FOV na diregao de fase quando comparadas com frequencia. Por 
exemplo, se o incremento de fase cair pela metade, o FOV na diregao de fase dobrari em relagao ao FOV 
na diregao de frequencia, e vice-versa. No FOV retangular, o incremento de fase e aumentado de modo que 
sao realizadas menos codificagoes de fase entre as linhas ±128. Isso diminui o tempo de exame e, ao mesmo 
tempo, reduz o tamanho do FOV na diregao da fase se comparado a diregao de frequencia, produzindo um 
FOV retangular. Empregando esta analogia, e facil perceber que ha alguma perda de sinal porque menos 
dados estao sendo adquiridos (menos linhas ou gavetas sao preenchidas com dados). 
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Figura 4,35 FOV retangular e o gaveteiro. 


Resumo 

Para melhorar a qualidade da imagem, a resolugao espacial tern de ser otimizada. A resolugao 
espacial pode ser mantida por: 

• selegao do corte mais fino possfvel 

• selegao de matriz fin a 

• selegao de FOV pequeno 

• selegrao de FOV retangular sempre que possfvel. 

















Saiba mais: como a resolufao afeta oTE mmimo 

A resolu^ao e controlada pelo tamanho do voxel, Para conseguir um pequeno voxel e, consequente- 
mente, uma boa resolu^ao, precisamos usar cortes fmos, FOV pequeno e matriz fina. 

A espessura do corte e determinada pela inclinafao do gradiente de sele^ao do corte. Portanto, para 
conseguir cortes finos, a inclinafao do gradiente de selefao de corte deve ser grande 
O tamanho do FOV de frequencia e determinado pela inclina^ao do gradiente de codifica9ao de fre- 
quencia. Para conseguir um FOVpequeno, a inclina^ao do gradiente de codifica^ao de frequencia deve 
ser grande 

e O tamanho da matriz na dire^ao de fase € determinado pelo numero de codificafoes de fase reali- 
zado. Para conseguir uma matriz fina, uma grande propor^ao das inclina^oes do gradiente de codifi- 
ca9ao de fase deve ser grande. 

Se as inclina^oes dos gradientes tern de ser grandes durante uma sequencia de pulso porque foram 
selecionados cortes finos, matrizes finas ou um FOV pequeno, seus tempos de eleva^ao sao maiores. O 
tempo de eleva^ao de um gradiente e o perfodo de tempo necessario para que ele atinja a inclina^o 
correta (veja o Capftulo 9 ), Grandes inclinafoes de gradiente resultam em tempos maiores de elevafao 
para o gradiente do que pequenas inclina^oes de gradiente. Portanto, grandes inclinafoes de gradiente 
estressam mais as bobinas de gradiente do que pequenas inclina^oes de gradiente. Isso, por conseguinte, 
aumenta o TE mmimo porque o sistema nao consegue coletar o sinal ate que todas as fun9oes do 
gradiente tenham sido completadas. FOV pequeno, cortes finos e matrizes finas elevam o TE mmimo e 
podem resultar em disponibilidade menor de cortes. Se o TE aumenta, a sele9ao e a codifica9ao de cada 
corte sao mais demoradas e, portanto, menos cortes podem ser excitados em um determinado TR. 


Resumo 

Para reduzir a probabilidade de o paciente se mexer, o tempo de exame deve ser sempre o 
menor possfvel. Para conseguir isso: 

• use o menor TR possfvel 

• selecione a matriz mais grosseira 

• reduza o NEX ao mmimo. 

A SNR e proporcional: 

• a area do pixel/FOV 2 

• a espessura do corte 

• a densidade protonica 
. a VNEX 

• a l/V^numero de codifica9oes de fase) 

• a 1 /(numero de codificafoes de frequencia) 

• a l/v^largura da banda de recepgao) 

• ao TR, ao TE e ao angulo de inclina^ao. 

A resolugao especial e determinada: 

• pelo campo de visao (FOV) 

• pelo tamanho da matriz 

• pela espessura do corte. 

O tempo de exame e proporcional: 

• ao TR 

• ao numero de codifica9oes de fase 
. ao NEX. 








Agora provavelmente ja ficou obvio que e preciso equilibrar vantagens e desvantagens quando 
sao selecionados os parametros em uma sequencia de pulso. Idealmente, uma imagem tern alta 
SNR, boa resolugao espacial, e a aquisi^ao deve ser feita em um tempo curto. Entretanto, rara- 
mente isto e conseguido visto que aumentando um fator, inevitavelmente se reduz um ou ambos 
dos outros dois. E vital que o usuario compreenda totalmente todos os parametros que afetam 
cada parametro de qualidade de imagem e todas as vantagens e desvantagens associadas. A 
Tabela 4.1 apresenta^ resulcado da otLza^o na qualidade'da imagem. ATa^ela 4.2 apresenta 
os parametros e suas vantagens e limita^oes. 


As tomadas de decisoes quando se estabelece um protocolo dependem da area a ser exami- 
nada, da condi^ao e coopera^ao do paciente e do rendimento clfnico necessario. Nao existem 
regras em RM. Isso pode ser muito frustrante quando estamos tentando aprender, mas tambem 
torna o assunto interessante e desafiador. Cada instituifao protocolos estabelecidos com a coo- 


Tabela 4.1 Resultados da otimizaqao da qualidade da imagem. 
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Tabela 4.2 Parametros - vantagens e limitafoes. 
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peraqao do fabricante e do radiologista. Entretanto, fornecemos aqui algumas dicas para otimi- 
zar a qualidade da imagem. 

• Escolha sempre a bobina apropriada e posicione-a corretamente. Frequentemente, isso signi- 
fica a diferenqa entre urn exame de boa e ma qualidade 

• Certifique-se de que o paciente esteja confortavel. Isso e muito importante, visto que a proba- 
bilidade de o paciente se mover e maior se ele nao estiver se sentindo confortavel. Imobilize o 
paciente o maximo possfvel para reduzira probabilidade de movimentos 









• Tente determinar com o radiologista exatamente quais sao os protocolos necessaries antes da 
realizaqao do exame. Isso economiza muito tempo, uma vez que pode ser diffcil encontrar o 
radiologista durante o exame 

• Geralmente, o piano de exame, a sequencia de pulso e a ponderafao necessaria sao decididos 
pelo radiologista (mas nem sempre). Do nosso ponto de vista, a SNR e o fator mais impor- 
tante para qualidade da imagem. Nao faz sentido ter uma imagem com boa resolufao espacial 
se a SNR nao for satisfatoria. Algumas vezes, no entanto, uma boa resoiuqao espacial e vital, 
mas se a SNR for baixa, as imagens serao de baixa qualidade e se perdera o beneffcio da boa 
resolufao espacial. 

E muito importante manter o tempo de exame o menor possivel. Mais uma vez, nao faz sen¬ 
tido ter uma imagem com otima SNR e resoluqao espacial se demorou tanto para realizar sua 
aquisiqao que o paciente se mexeu durante o exame. Lembre-se de que qualquer paciente pode se 
mexer- nao apenas aqueles que parecem inquietos. Quanto mais tempo o paciente permanecer 
no tubo do magneto, maior a probabilidade de que ele se mexa. 

Como cada sistema varia consideravelmente, o que recomendamos a seguir sao apenas dire- 
trizes. Os parametros fornecidos nao sao obrigatorios, mas servem como indicadores e sao apro- 
priados para as potencias de campo magnetico empregadas mais comumente em estudos clfni- 
cos, isto e, 0,5 T a 1,5 T. Nao e indicada a seleqao de: 

• um TR muito curto em sequencias spin-eco (escolha 400 ms, nao 200 ms) 

• um TE muito longo (escolha 100 ms, nao 200 ms) 

• angulos de inclinaqao muito baixos (escolha 20°, nao 5°) 

• cortes muito finos (escolha 4 mm, nao 3 mm) 

• FOV muito pequeno (escolha 120 mm, nao 80 mm), a nao ser que voce esteja usando uma 
boa bobina local. 

Na maioria dos centros medicos, a selefao de protocolos funciona bem e os radiologistas 
mostram-se satisfeitos com os parametros estabelecidos. Contudo, vale a pena lembrar que, a 
diferenqa de 1 mm na espessura do corte pode fazertoda a diferenqa no aprimoramento da SNR 
sem reduzir de modo notavel a resoluqao espacial. Lembre-se tambem que a medida que a area 
de FOV diminui, as dimensoes do pixel ao longo dos dois eixos sao reduzidas (supondo que o 
sistema opere com FOV quadrado). Nessas circunstancias, o FOV e o controlador mais poderoso 
da SNR. Utilizar um FOV de 160 mm em vez de um FOV de 80 mm pode ser importante para a 
manutenqao da SNR. 

Se a area que esta sendo examinada tiver sinal inerentemente bom (p. ex., o cerebro) e a 
bobina correta for selecionada, geralmente e possfvel empregar matriz fina e NEX menor para 
conseguir imagens de boa qualidade em termos de SNR e resolufao espacial. No entanto, quando 
se examina uma area de baixo sinal inerente (p. ex., os pulmoes), pode ser necessario escolher 
NEX maior e matriz mais grosseira. Tente fazer assim e manter o tempo de exame o menor possf¬ 
vel. Em geral nao e pratico ter sequencias com dura^ao de 30 minutos. 


A aquisiqao de imagens por volume e vantajosa no sentido de que pequenas lesoes podem 
ser visualizadas porque a espessura do corte pode ser drasticamente reduzida, se comparada 
com as aquisiqoes convencionais, e nao existe intervalo (gap) entre os cortes. Na aquisifao de 
imagens convencional, a espessura do corte afeta a SNR. Na aquisifao de imagens por volume, 
todo o volume de tecido e excitado, e, como volumes nao contem intervalos, a SNR e superior e 
assim pode ser usada menor quantidade de NEX. A outra vantagem principal dos volumes e que, 
como os dados sao coletados de uma fatia grossa (slab), essa facia pode ser manipulada para 
observaqao da anatomia no interior do volume em qualquer piano e sob qualquer angula^ao e 
obliquidade. 




A desvantagem da aquisifao de imagens por volume e que, em geral, os tempos de exame 
associados a esse tipo de aquisi^ao de imagens sao relativamente longos. Por esse motivo, ela 
geralmente e empregada juntamente com sequencias de pulso mais rapidas. Na aquisifao de 
imagens por volume, os cortes sao seccionados por uma tecnica conhecida como codificafao de 
corte (Figura 4.36). Essa e outra serie de etapa de codifica^ao de fase ao longo do eixo de selefao 
de corte. Portanto, da mesma maneira que o numero de etapas de codifica^ao de fase aumenta 
o tempo de exame nas sequencias spin-eco convencionais, o numero de cortes tambem afeta o 
tempo de exame na aquisi^ao por volume. Portanto: 

Tempo de exame =TR * NEX * numero de codificafoes de fase x numero de codificafoes de corte. 

Quanto maior o numero de cortes prescritos, mais tempo demora o exame. Entretanto, isso e 
de alguma forma compensado pelo fato de que, quanto maior o numero de cortes, maior a SNR 
e, assim, o NEX pode ser reduzido. 


Aquisigao de imagens por volume e resolugao 

Para obter resolugao igual em todos os pianos e angulos de obliquidade, cada voxel deve ser 
simetrico (isotropico). Isso quer dizer que o voxel deve ter dimensoes iguais em todos os pianos. 
Se nao for assim, o volume tera resolugao pior em todos os pianos exceto naquele em que foi feita 
a aquisigao. Por exemplo, se for utilizado um FOV de 240 mm e matriz de 256 * 256, cada pixel 
tera dimensao de 0,9 mm (FOV/matriz). Se a espessura selecionada do corte for de 3 mm, a reso- 
lu^ao sera pior quando o voxel for visto lateralmente. Nessas condi^oes, o voxel e anisotropico. 

Algumas vezes os volumes sao adquiridos meramente porque os cortes sao contfguos e nao 
porque precisam ser visualizados em outro piano; por exemplo, volumes coronais do cerebro 
podem ser muito uteis para detectar pequenas lesoes no lobo temporal. No entanto, geralmente 
nao sao empregados para observar o cerebro no eixo axial ou coronal. Nesse caso, cortes de 
3 mm em 64 localizafoes cobrirao adequadamente toda a area da cabega. Na aquisigao de ima¬ 
gens por volume de uma articulafao, por outro lado, pode ser fundamental a reformatafao em 


Volume a partir do qual os 
dados sao adquiridos 



Figura 4.36 Codiflca^ao em aquisigao por volume. 











































outros pianos. Nessas circunstancias e importante obter voxels isotropicos, de modo que sao 
necessarios cortes mais finos (1 mm ou menos), embora o numero de localiza^oes dos cortes 
tenha de ser aumentado para cobrir a anatomia. 


Aplicagdes da imagem por volume 

A aquisi^ao de imagens por volume tern muitas aplicafoes em potencial. Contudo, e frequen- 
temente utilizada para o exame das articulates, sobretudo do joelho, cuja riqueza de detalhes 
anatomicos em varios pianos dificulta o diagnostic©. Os volumes podem ser muito uteis para 
acompanhar ligamentos ou outras estruturas que cruzam o piano da imagem. Os volumes tarn- 
bem devem ser usados quando sao pesquisadas lesoes pequenas. A espessura do corte pode 
ser reduzida para menos de 1 mm na maioria dos sistemas, e, assim, pode ser conseguida uma 
resoluga° extremamente boa. Lesoes nos lobos temporais ou na fossa posterior prestam-se espe- 
cialmente a aquisi^ao de imagens por volume. 

Resumo 

• A aquisi^ao de imagens por volume permite a reformatafao em qualquer piano 

• Voxels isotropicos dao resolu^ao igual em cada piano 

O tempo de exame depende do numero de cortes, e o TR depende do numero de codificat es 
de fase e NEX 

• Aumentar o numero de cortes aumenta SNR, mas tambem aumenta o tempo de exame 

• A aquisiqao de imagens por volume aumenta a SNR visto que todo o volume de tecido e exci- 
tado. 

A manipula^ao da SNR do contraste da imagem, da resolufao espacial e do tempo de exame e 
uma verdadeira arte, exigindo tempo e experiencia. Mesmo depois de muitos anos de experiencia, 
o operador ocasionalmente cometera erros. No entanto, e importante ter perseveran^a para se 
obter a qualidade de imagem ideal. 

Como ja exploramos os fatores relacionados com a qualidade de imagem e suas limitat es ? e 
importante compreender agora as sequencias de pulso e seus usos especfficos. Isso sera discutido 
no Capitulo 5. 



Sequencias de Pulso 


■ Introduqao, 7 77 

■ Sequencias de pulso spin-eco, 7 18 

■ Sp in-eco convencional, 118 

■ Spin-eco turbo ou rapido, 7 79 
Inversao-recuperaqao, 128 

■ Inversao-recuperaqao rapida, 132 

■ STIR (short tau inversion recovery), 132 

■ FLAIR (fluid attenuated inversion recovery), 134 

■ Sequencias IR prep, 735 

■ Sequencias de pulso gradiente-eco, 736 


Gradiente-eco convencional, 736 

Estado estacionario e formaqao do eco, 737 

Gradiente-eco coerente, 141 

Gradiente-eco incoerente (spoiled), 143 

Precessao livre no estado estacionario (steady 
state free precession - SSFP), 146 

Gradiente-eco balanceado, 757 

Gradiente-eco rapido, 152 

Tecnicas de imagem single shot, 755 

Tecnica de imagem paralela, 767 


O estudo das sequencias de pulso e parte integral do aprendizado da RM. As sequencias de 
pulso nos permitem controlar o modo pelo qual o sistema aplica pulsos e gradientes. Dessa 
maneira, a qualidade e a ponderaqao da imagem sao determinadas. Existem diversos tipos de 
sequencias de pulso, e cada urn tem um proposito especffico. Este capftulo discutira os mecanis- 
mos, as aplicaqoes e os parametros de cada uma das sequencias de pulso mais comuns, assim 
como suas vantagens e desvantagens. Cada fabricante usa diferentes abreviaturas para fazer a 
distinqao entre sequencias de pulso individuals, o que pode gerar confusao para o usuario. Uma 


Saiba mais: o que e uma sequencia de pulso? 

Uma sequencia de pulso e, por definiqao, uma serie de pulsos de radiofrequencia (RF), aplicaqoes de 
gradiente e intervalos de tempo de interven^o. Os pulsos de RF sao aplicados para causar excita^ao e, 
no caso do spin-eco, para proporcionar a refasagem. Os gradientes sao aplicados para codificar espacial- 
mente o sinal (veja o Capftulo 3) e para refasar e defasar os spins, dependendo da sequencia de pulso e da 
opfao de aquisiqao de imagem selecionada. Os intervalos de tempo de interven^ao referem-se aos inter- 
vaios de tempo que ocorrem entre a aplica^ao dessas fun^oes; alguns dos quais sao parametros extrfnse- 
cos de contraste que podem ser selecionados no console do operador (veja o Capftulo 2). Portanto, uma 
sequencia de pulso e uma sequencia de eventos cuidadosamente coordenados para gerar um tipo especf¬ 
fico de contraste de imagem. Pode-se pensar nelas como danqas. Todas as danqas envolvem movimentos 
dos pes como serie de passos, da mesma maneira que as sequencias de pulso envolvem pulsos de RF e 
gradientes. Entretanto, do mesmo modo que a cronometragem e a coordenaqao dos passos determina 
o tipo de dan^a, por exemplo, tango, foxtrote etc., a cronometragem e a coordena^ao de elementos de 
uma sequencia de pulso determinam o contraste de imagem resultante. 





tabela comparando as abreviaturas mais empregadas porcada um dos principals fabricantes sera 
apresentada no fim deste capftulo (Tabela 5.2). Essa tabela serve apenas como um orientador e nao 
pretende comparar a performance nem as especifica^oes de cada sistema. Os parametros fornecidos 
sao genericos, uma vezque dependem da potencia do campo magnetico. No entanto, sao parame¬ 
tros que podem ser empregados para a maioria das potencias de campo cifnicas atuais. 

As sequencias de pulso geralmente podem ser categorizadas da seguinte maneira: 

Sequencias de pulso spin-eco (os spins sao refasados em um pulso de refasagem de 180°): 

spin-eco conventional 
spin-eco rapido ou turbo 
inversao-recupera^ao. 

Sequencias de pulso gradiente-eco (os spins sao refasados por um gradiente): 

gradiente-eco coerente 
gradiente-eco incoerente 

precessao livre no estado estacionario (steady state free precession - SSFP) 
gradiente-eco balanceado 
gradiente-eco rapido 
imagem ecoplanar. 



Esta sequencia de pulso jafoi discutida anteriormente no Capftulo 2. Para recapitular, lembre- 
mos que o spin-eco usa um pulso de excita^ao de 90° seguido por um ou mais pulsos de refasagem 
de 180° para gerar o spin-eco. Se apenas um eco e gerado, uma imagem ponderada em T1 pode 
ser obtida empregando-se um TE curto e um TR curto. Para imagens ponderadas por densidade 
protonica eT2, sao aplicados dois pulsos de RF de refasagem, gerando dois spin-eco. O primeiro eco 
tern TE curto eTRlongo para conseguir a ponderafao por densidade protonica, e o segundo tern TE 
longo e TR longo para alcanfar a pondera^ao em T2 ( veja as Figuras 2.23, 2.24 e 2.25). 



As sequencias de pulso spin-eco representam o padrao-ouro para a maioria dos processes de 
aquisifao de imagem. Sao empregadas em quase todos os tipos de exame por ressonancia mag- 
netica. As imagens ponderadas em T1 sao uteis para mostrar a anatomia porque tern a SNR alta. 


Parametros 

Pondera^ao em T1 
TE curto: 10 a 30 ms 
TR curto: 300 a 700 ms 
Tempo normal de escaneamento: 4 a 6 min 

Ponderagao em T2/densidade protonica 
TE curto: 20 ms/TE longo: +80 ms 
TR longo: +2.000 ms 

• Tempo normal de escaneamento: 7 a 15 min 








Em conjunto com meios de contrasts no entanto, conseguem mostrar patologias. Imagens pon- 
deradas em T2 tambem mostram a patologia. Tecidos doentes geralmente se apresentam mais 
edematosos e/ou vascularizados que tecidos normais. Eles tern um conteudo elevado de agua e 
consequentemente apresentam alto sinal em imagens ponderadas em T2 podendo, portanto, ser 
facilmente identifrcados (veja as Figuras 2.23 a 2.26). 


Vantagens e desvantagens do spin-eco convencional 

Vantagens 

• boa qualidade de imagem 

* muito versatil 

o que se ve e o que se consegue (ou seja, o contraste verdadeiramente tem como base os tempos de 
relaxamento T1 e T2 dos tecidos 
ponderagao real em T2 sensfvel i patologia. 

Desvantagem 

o tempo de escaneamento £ relativamente longo. 


Como o nome sugere, spin-eco turbo ou rapido e uma sequencia de pulso spin-eco , porem com 
tempos de escaneamento muito mais curtos do que nas sequencias spin-eco convencionais. Para 
compreender como o spin-eco rapido consegue isso, e importante fazer uma recapitulaqao sobre 
aquisigao de dados em sequencias spin-eco convencionais (veja o Capftulo 3). Um pulso de exci- 
tagao de 90° e seguido por um pulso de refasagem de 180°. Apenas uma etapa de codificagao 
de fase e aplicada porTR em cada corte e, portanto, apenas uma linha do espago K e preenchida 
em cada TR (Figura 5.1). 

Como o tempo de escaneamento depende de TR, do NEX e do numero de codificagoes de 
fase, para reduzir o tempo de escaneamento, um ou mais destes fatores devem ser reduzidos. A 
redufao do TR e do NEX afeta a pondera^ao da imagem e a SNR, que nao e desejavel. Reduzir o 
numero de codificafoes de fase reduz a resolu^ao espacial, que tambem representa uma desvan¬ 
tagem (veja o Capftulo 4). Nas sequencias spin-eco rapidas, o tempo de escaneamento e reduzido 
pela realizafao de mais de uma etapa de codificafao de fase e, consequentemente, pelo preen- 
chimento de mais de uma linha do espaqo K porTR. Isso e conseguido pelo uso de varios pulsos 
de anulafao de 180° para produzir um trem de ecos (Figura 5.2). A cada refasagem um eco e 
produzido e uma codificaqao de fase diferente e realizada. 

No spin-eco convencional, dados nao refinados da imagem produzida em cada eco sao arma- 
zenados no espaqo K, e o numero de pulsos de refasagem de 180° aplicados corresponde ao 
numero de ecos produzidos porTR. Cada eco e utilizado para produzir uma imagem separada 
(geralmente por densidade protonica eT2). 
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Nas sequencias spin-ec o rapido, os dados de cada eco sao colocados em uma imagem. O 
numero de pulos de refasagem de 180° realizados porTR corresponde ao numero de ecos pro- 
duzidos e ao numero de linhas preenchidas no espaqo K. Esse numero e chamado de fator turbo 
ou comprimento do trem de ecos. Quanto mais alto o fator turbo, menor e o tempo de escane- 
amento, visto que mais etapas de codifica^ao de fase sao realizadas porTR. 

Por exemplo: 

no spin-ec o convencional, e selecionada uma matriz de fase de 256, e devem ser aplicadas 
256 codifica^oes de fase. Supondo que foi selecionado 1 NEX: temos um intervalo de 256 TR 
para compietar o escaneamento 

no spin-eco rapido, empregando-se os mesmos parametros, mas selecionado um fator turbo 
de 16, sao realizadas 16 etapas de codificafao de fase a cadaTR. Portanto, 256 -16 (16) 
tempos TR passaram para compietar o escaneamento. O tempo do exame e, pois, reduzido 
para 1/16 do tempo original. 

A cada combinaqao 180°/codifica9ao de fase, uma amplitude diferente de inclinafao de gra- 
diente de codifica^ao de fase e aplicada para o preenchimento de uma linha diferente do espa^o K. 
Nas sequencias spin-ec o convencionais, apenas uma linha e preenchida porTR, enquanto no spin- 
eco rapido sao preenchidas varias linhas, correspondentes do fator turbo utilizado (Figura 5.2). 
Sendo assim, o espafo K e preenchido mais rapidamente e o tempo de escaneamento e redu¬ 
zido. 


Saiba mais: o gaveteiro e o spin-eco rapido 

Seguindo a analogia com o gaveteiro do Capftulo 3, no spin-eco convencional uma 
gaveta e aberta por TR para preencher uma linha do espa^o K com dados. Na 
sequencia spin-eco rapido para reduzir o tempo de escaneamento, mas manter a reso- 
lufao, todas as gavetas tern de ser preenchidas (resoluqao de fase), porem mais de 
uma gaveta tern de ser aberta por TR para preencher mais rapidamente o espaqo K 
reduzindo o tempo de escaneamento. Isso e conseguido pela realiza^ao de mais de 
uma aphca^ao dos gradientes de codificaqao de fase porTR, cada um em uma inclina^ao diferente para 
abrir uma gaveta diferente. 

Por exemplo, se devem ser abertas 10 gavetas porTR, entao o gradiente de codifica^ao de fase deve 
ser aplicado 10 vezes em 10 amplitudes diferentes porTR para abrir 10 gavetas diferentes. Uma vez aber¬ 
tas as gavetas, deve haver informaqao para ser colocada nelas. Isso requer a produqao de 1 0 ecos, um 
para cada gaveta. Para fazer isso, devem ser aplicados 10 pulsos de 180° diferentes. O numero de pulsos 
de RF corresponde ao numero de ecos e ao numero de gavetas abertas porTR. Isso e chamado de com¬ 
primento do trem de ecos ou fator turbo e indica quanto mais veloz e o escaneamento em comparaqao 
com o spin-eco convencional; isto e, um fator turbo de 16 indica que 16 gavetas sao abertas porTR e que 
o tempo de escaneamento e 16 vezes mais rapido do que na sequencia spin-eco convencional. 
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Os ecos sao gerados em diferentes TE e, portanto, os dados coletados por eles tem pondera¬ 
gao variavel. Toda essa informagao e armazenada e colocada em uma imagem. Sendo assim, de 
que maneira uma sequencia spin-eco rapida pode ser ponderada corretamente? O TE selecionado 
e apenas um TE efetivo. Em outras palavras, eoTEno qual o operador deseja ponderar a imagem 
resultante. Para conseguir essa ponderagao, o sistema organiza as etapas de codificagao de fase 
de modo que inclinagoes grandes ou pequenas sao aplicadas aos varios ecos produzidos. Como 
descrito no Capftulo 3, cada etapa de codificagao de fase aplica uma inclinagao diferente do gra- 
diente para causar um desvio de fase no sinal por um grau diferente. Se 256 codificanoes de fase 
forem realizadas, o gradiente de codificagao de fase sera ligado para variar os graus desde +128 
ate -128 (ou +128 ate -127 se a linha 0 for inclufda) (Figura 5.3). 

Inclinagoes muito grandes de codificagao de fase reduzem a amplitude do eco resultante. 
Inclinagoes pequenas de codificagao de fase resultam em um eco com amplitude maxima de 
sinal (Figura 5.4) (veja o Capftulo 3). O sistema organiza as codificagoes de fase de modo que 
inclinagoes pequenas que produzem sinal maximo sao centralizadas no TE efetivo selecionado. 
As inclinagoes grandes que produzem sinal de amplitude muito menor sao colocadas longe do 
TE efetivo. A imagem resultante contem informagao de todos os ecos no trem de ecos, mas as 
informagoes dos ecos coletadas em torno do TE efetivo tem mais impacto sobre o contraste da 
imagem, uma vez que preenchem as linhas centrais do espago K, que produzem a maior ampli¬ 
tude de sinal. Os dados de ecos coletados em uma ponderagao errada (outros TE) exercem um 
efeito muito menor sobre o contraste, na medida em que preenchem as linhas mais externas do 
espago K, e portanto, tem menor amplitude de sinal e maior resolugao espacial (Figura 5.5). 

Se um TE de 100 ms for selecionado, com TR de 4.000 ms e fator turbo de 16, sera necessaria 
a ponderagao em T2. As menores codificagoes de fase sao realizadas em ecos que ocorrem em 
torno de 100 ms. As informagoes adquiridas dessas codificagoes de fase tem TE em 100 ms ou 
proximo disso. Codificagoes de fase realizadas bem no comego e ao final do trem de ecos sao 
grandes, e a amplitude de sinal desses ecos e pequena. Elas contem dados com ponderagao 
por densidade protonica ou fortemente ponderados em T2, que existem na imagem, mas cujo 
impacto e menos importante. 



De modo geral, o contraste visto nas imagens spin-eco rapido e similar ao das sequencias spin- 
eco , e, portanto, essas sequencias sao uteis para a maioria das aplicagoes clfnicas. No sistema 
nervoso central, na pelve e nas regioes musculoesqueleticas, as sequencias spin-eco rapidas foram 



Inclinagao dos gradientes de codificagao de fase. 
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Codiflca^o de fase versus amplitude do sinal. 



Preenchimento do espafo K e reordena 9 ao de fase. 













































































substitufdas porspin-eco, especialmente para ponderaqao em T2. No torax e no abdome, algumas 
vezes os artefatos respiratorios sao problematicos se as tecnicas de cormpensa^ao respiratoria 
nao forem corrtpati'veis com o software do spin-eco rapido. Isso e compensado pelo fato de que os 
tempos de escaneamento mais curtos das sequencias de spin-eco rapido permitem a produfao de 
imagens enquanto o paciente suspende a respirafao. 

Existem, no entanto, duas diferen^as de contraste entre spin-eco e spin-eco rapido, ambas con- 
sequentes aos pulsos de 180° repetidos com pequeno espago do trem de ecos. Primeiramente, a 
gordura permanece brilhante em imagens ponderadas em T2 por causa dos multiplos pulsos de RF 
que reduzem o efeito das intera^oes spirt-spin na gordura (acoplamento J) (Figura 5.6). Entretanto, 
podem ser usadas tecnicas de satura^ao da gordura para compensar ( veja o Capftulo 6). Segundo, a 
repetiqao dos pulsos de 180° pode aumentaro efeito de transference de magnetiza^ao de modo que 
um musculo, por exemplo, aparega mais escuro em imagens spin-eco rapido do que nas sequencias 
spin-eco tradicionais. Alem disso, os diversos pulsos de 180° reduzem os efeitos de suscetibilidade 
magnetica, o que pode ser ruim quando se buscam pequenas hemorragias. 

Pode ocorrer borramento ( blurring ) das imagens spin-eco rapido nas bordas dos tecidos com 
valores diferentes de decaimento T2. Isso ocorre porque cada linha do espa^o K preenchida 
durante um trem de ecos contem informagoes de ecos com diferente TE. Quando se utiliza um 
trem de ecos longo, os dltimos ecos que tern amplitude baixa de sinal contribuem para resolu^ao 
do espa^o K. Se esses ecos forem insignificantes, a resolu^ao da imagem sera perdida e ocorrera 
o borramento. Isso, no entanto, pode ser diminufdo reduzindo-se o espafamento entre os ecos 
e/ou pelo fator turbo. Alem do mais, artefatos derivados de implantes metalicos sao significati- 
vamente reduzidos quando se utiliza uma sequencia de spin-eco rapido porque a repeti^ao dos 
pulsos de RF de 180° compensa a heterogeneidade do campo ( veja o Capftulo 7). 



Imagem sagital da peive com sequencia spin-eco rapido ponderada em T2. Observe que tanto a 
gordura como a agua tern intensidade de sinal alta. 






Para metros 


Os parametros sao similares aos do spin-ec o convencional. Entretanto, agora, o fator turbo desem- 
penha um papel importante na pondera^ao da imagem. Quanto mais alto o fator turbo, mais curto 
o tempo de escaneamento, porem a imagem resultante apresenta mais uma mistura de pondera^oes 
porque existem mais dados coletados no mesmo TE errado. Isso nao e tao importante para imagens 
ponderadas em T2, uma vez que as informa^oes por densidade protonica sao, de alguma forma, 
compensadas pelas informa 9 oes fortemente ponderadas em T2. Nas pondera 9 oes em T1 e por den¬ 
sidade protonica, por outro lado, valores muito altos de fator turbo colocam muita pondera 9 ao T2 
na imagem e, consequentemente, deve ser empregado fator turbo de valor mais baixo. A economia no 
tempo de escaneamento na aquis^ao de imagens ponderadas em T1 nao e tao grande como com a 
pondera 9 ao em T2. 

Para pondera 9 ao em T1 (Figura 5.7): 

TR: 300 a 700 ms 

TE efetivo: mfnimo 

fator turbo: 2 a 8. 

Para pondera 9 ao por densidade protonica (Figura 5.8): 

TR: 3.000 a 10.000 ms (dependendo do numero de cortes necessarios) 

TE efetivo: mfnimo 

fator turbo: 2 a 8. 

Para pondera 9 ao em T2 (Figura 5.9): 

TR: 3.000 a 10.000 ms (dependendo do numero de cortes necessarios) 

TE efetivo: 80 a 140 ms 
fator turbo: 12 a 30. 

O TR do spin-eco rapido frequentemente e muito maior do que aquele usado no spin-ec o convencio¬ 
nal. Os pulsos de RF de 180° levam tempo para serem realizados e, assim, menos cortes ficam dispo- 
nfveis para um determinado TR. A medida que o fator turbo aumenta, o numero de cortes disponfveis 
porTR diminui e, algumas vezes, o TR tern de ser significativamente elevado para conseguir o numero 
necessario de cortes. Na pondera 9 ao em T1, aumentar o TR reduz a pondera 9 ao; sendo assim, nessas 
circunstancias, precisamos manter o TR curto e realizar varias aquis^oes para conseguir a cobertura da 
anatomia. Um TR mais longo associado a spin-e co rapido de alguma forma contrabalan 9 a a redu 9 ao 
alcan 9 ada no tempo de escaneamento, mas isso e muito menos significativo do que a enorme economia 
no tempo de escaneamento obtida pelo trem de eco longo. 



Fator turbo curto: 

redu 9 ao do TE efetivo 

aumento da pondera 9 ao em T1 

tempo de escaneamento mais longo 

mais cortes porTR 

redu 9 ao do borramento da imagem. 

Fator turbo longo: 

aumento do TE efetivo 
aumento da pondera 9 ao em T2 
tempo de escaneamento mais curto 
menos cortes porTR 

intensifica 9 ao do efeito de borramento da imagem. 













Imagem sagital do joelho com sequencia spin-eco rapido ponderada em T1. 



imagem sagital do joelho com sequencia spin-eco rapido ponderada pordensidade protonica. 









Imagem sagital do joelho com sequencia spin-eco rapido ponderada em T2. 


Vantagens e desvantagens do spin-eco rapido 

Vantagens 

grande redugao do tempo de escaneamento 
podem ser usadas matrizes de alta resolugao e multiplos NEX 
melhoria na qualidade da imagem 
• aumento das informagoes em T2. 

Desvantagens 

aumento de afguns efeitos de fluxo e movimento 
incompatfvel com algumas opgoes de aquisigao de imagem 
gordura brilhante nas image ns ponderadas em T2 
borramento da imagem com trem de ecos muito longos. 


E possfvel a aquisigao de imagens spin-eco rapido em tempos de escaneamento ainda mais 
curtos peia utilizagao de uma tecnica denominada single shot fast spirt echo (SS-FSE). Nesta tec- 
nica todas as linhas do espago K sao adquiridas em um TR. A tecnica SS-FSE combina uma 
tecnica de Fourier parcial com spin-eco rapido. Metade das linhas do espago K e adquirida em 
um TR e a outra metade e transposta. Esta tecnica permite a redugao no tempo de aquisigao de 






imagem, uma vez que todos os dados da imagem sao adquiridos em um TR. Entretanto, existe 
um problema relacionado com a SNR. Atualmente, o fator turbo mais alto usado em imagens 
single shot eode 728. Outra considera^ao quando se utiliza trem de ecos e que a taxa de absorqao 
espedfica (SAR) (specificabsorption rate) e significativamente aumentada pela aplicaqao de tantos 
pulsos sucessivos de 180°. Isso em geral se manifesta como redufao do numero de cortes per- 
mitidos e pode, portanto, dificultar a cobertura necessaria em uma unica aquisifao. Na maioria 
dos sistemas, e possfvel reduzir o tamanho do angulo de refocalizafao para ate 120°. Isso reduz a 
SAR significativamente (que e proporcional ao quadrado do angulo de inclina^ao), mas tambem 
reduz a SNR. No entanto, o beneffcio de poder obter um maior numero de cortes por aquisifao 
devido a redu^ao da SAR compensa a diminui^ao da SNR. 


Em outra modificaqao da sequencia FSE (que alguns fabricantes chamam de DRIVE, RESTORE 
ou FR-FSE), um pulso de excita^ao com angulo de inclinafao invertido e aplicado ao final do trem 
de ecos. Isso transfere qualquer magnetizafao transversa para o piano longitudinal, para que 
esteja dispomVel para excitafao no imcio do proximo TR. Sendo assim, nao e necessario esperar 
muito tempo para que ocorra a relaxa^ao em T1. Alguns fabricantes causam a refasagem da mag- 
netiza^ao transversa com um pulso de 180°, antes da aplica^ao do pulso de restauragao de 90°. 
Como a agua tern os maiores tempos T1 eT2, a maior parte desta magnetiza^ao e composta de 
agua e, portanto, tern a mais alta intensidade de sinal nas imagens resultantes. Essa sequencia 
aumenta a intensidade de sinal em estruturas cuja base e fluida, como o Ifquido cefalorraqui- 
diano (LCR), quando se utiliza TR mais curto que o normal em FSE (Figuras 5.10 e 5.11). 


Retorno da agua para 
magnetizagao longitudinal completa 
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Sequencia de pulso DRIVE. 




































Imagem axial do meato acustico interno direito em sequencia DRIVE. Observe a alta intensidade 
do sinai no LCR. 


A tecnica de inversao-recuperafao (IR) foi desenvolvida logo no prinapio da RM para forne- 
cer bom contraste Tl em sistemas de baixo campo. No entanto, os tempos de escaneamento 
eram relativamente longos, e, quando comefaram a ser usados os sistemas supercondutores de 
alto campo, essa sequencia se tornou, de certa forma, redundante. Entretanto, ela ressurgiu em 
combinafao com spin-eco rapido para produfao de imagens em poucos minutos. Ceralmente e 
empregada para suprimir o sinai de determinados tecidos, juntamente com TE longo e pondera- 
fao em T2, embora, em sistemas de baixo campo, ainda seja usada para obtenfao de contraste 
em T1. Suas variafoes sao discutidas aqui. 

Inversao-recuperafao e uma sequencia de pulso que comefa com um pulso invertido de 1 80°. 
Isso inverte o VME em 180° ate a saturafao total. Quando o pulso invertido e removido, o VME 
comefa a relaxar de volta a B„. Entao, um pulso de excitafao de 90° e aplicado a partir de um 
intervalo do pulso invertido de 180° conhecido como Tl (tempo de inversao) (Figura 5.12). O 
DIL resultante e entao refasado por um pulso de 180° para produzir um spin-eco em um tempo 
TE (Figura 5.13). 

O contraste da imagem resultante depende principalmente do comprtmento deTL Se o pulso 
de excitafao de 90° for aplicado depois de o VME sofrer relaxamento de volta ao piano trans- 
verso, o contraste da imagem depended do grau de recuperafao longitudinal de cada vetor 
(como em spin-eco). A imagem resultante e fortemente ponderada em Tl porque o pulso inver¬ 
tido de 180° alcanna saturafao total e garante uma grande diferenfa de contraste entre gordura 
e dgua (Figura 5.14). Se o pulso de excitafao de 90° nao for aplicado at<§ que o VME alcance total 
recuperafao, o resultado sera uma imagem ponderada por densidade protonica, uma vez que 
tanto a gordura quanto a agua apresentam relaxamento total (Figura 5.15). 
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2 Pulso de inversao de 180° em uma sequencia inversao-recuperagao. 
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A sequencia inversao-recuperagao era tradicionalmente usada para conseguir imagens forte- 
mente ponderadas em T1, que mostrassem a anatomia (Figura 5.16). O pulso invertido de 180° 
produz uma grande diferenga de contraste entre a agua e a gordura porque a saturagao total dos 
vetores da agua e da gordura e aicangada no imcio de cada repetigao. Sendo assim, os tecidos 
comegam sua recuperagao a partir da saturagao total, em oposigao ao que ocorre no spin-eco 
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Sequencia inversao-recuperagao ponderada pordensidade protonica. 


tradicionai, que e a partir do piano transverso. Isso permite maior tempo para que apare^am 
as diferen^as nos tempos de recuperafao T1 entre os tecidos; portanto, sequencias de pulso IR 
produzem uma ponderafao mais forte em T1 do que o spin-eco convencional. Como o uso do 
gadolmio basicamente encurta os tempos T1 de determinados tecidos, as sequencias de pulso 
IR aumentam o sinal a partir de estruturas que foram real^adas como resultado da inje^ao de 
contraste. 



















f igura 5.1 Imagem axial do cerebro em sequencia 
inversao-recuperagao ponderada emTI. Foi usado 
um Tl de 700 ms. 


Para metros 

Quando a inversao-recupera^ao e empregada para produzir predominantemente imagens fortemente 
ponderadas em Tl em campos baixos, o TE controla o grau de decaimento em T2, e assim geralmente 
€ mantido curto para minimizar os efeitos de T2. No entanto, de pode ser alongado para dar um sinal 
brilhante a tecidos com T2 longo. Isso e chamado de pondera^ao pela patologia e produz uma imagem 
que e predominantemente ponderada em Tl, mas em que os processos patologicos aparecem brilhantes. 
OTI e o controlador mais potente do contraste nas sequencia inversao-recupera^ao. Valores medios de 
Tl resultam em ponderafao em Tl, mas, a medida que e alongado, a imagem vai se tornando mais pon¬ 
derada por densidade protonica. O TR deve ser sempre longo o suficiente para permitir a recupera^o 
total do VME, antes que seja aplicado o pulso invertido seguinte. Se nao for assim, vetores individuals se 
recuperam em diferentes graus, e isso afeta a pondera^ao. Por exemplo, em 1 T, para alcan^ar a recupe- 
ra^ao total do VME, oTRdeve ser mais longo do que 3.000 ms. Atualmente, a maioria dos sistemas usa 
a sequencia inversao-recupera^ao spin-eco rapido (veja adiante). 

Pondera^ao em Tl 

Tl medio: 400 a 800 ms (varia em diferentes potendas de campo) 

TE curto: 10 a 20 ms 

TR longo: +3.000 ms 

tempo medio de escaneamento: 5 a 15 min. 

Pondera^ao por densidade protonica 

Tl longo: 1.800 ms 

TE curto: 10 a 20 ms 

TR longo: +3.000 ms 

tempo medio de escaneamento: 5 a 15 min. 

Pondera^ao por patologia 

Tl medio: 400 a 800 ms 

TE longo: + 70 ms 

TR longo: + 3.000 ms 

tempo medio de escaneamento: 5 a 15 min. 











Vantagens e desvantagens da tecnica de inversao-recupera^ao 

Vantagens 

SNR muito boa, visto queTR e longo 
• excelente corstraste em T1. 

Desvantagem 

longo tempo de escaneamento, a nao ser que seja empregada juntamente com o spin-e co rapido. 


Nesta modifica^ao da sequencia, o pulso invertido de 180° e seguido, apos o tempo T!, por 
um pulso de excita^ao de 90° e pelo trem de pulsos de RF de 180°, para preencher varias linhas 
do espafo K, do mesmo modo que no spin-eco rapido. Isso reduz muito o tempo de escanea¬ 
mento e permite uma aplicagao clfnica dessa sequencia na aquisifao de imagens. No entanto, em 
vez de ser usada para produ^ao de tmagens ponderadas em T1, a inversao-recupera^ao rapida 
geralmente e empregada para suprimir o sinal de determinados tecidos, juntamente com a pon- 
derafao em T2, de maneira que a agua e a patologia retornem um sinal alto. As duas principal 
sequencias nessa categoria sao STIR e FLAIR. 


STIR e uma sequencia de pulso de inversao-recupera^ao que usa um Tl (tambem chamado de 
tau) que corresponde ao tempo que a gordura leva para se recuperar totalmente da inversao ate 
o piano transverso, de maneira que nao ha magnetiza^ao longitudinal correspondente a gordura. 
Isso recebe o nome de ponto nulo (Figura 5.17). Quando um pulso de excita^ao de 90° e apli- 
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cado, como nao existe um componente longitudinal para a gordura, nao existe um componente 
transverso apos a excitaqao, de modo que o sinal da gordura e anulado. Um Tl entre 100 ms e 
175 ms consegue a supressao do sinal da gordura, embora possa haver pequena variaqao desses 
valores, de acordo com a potencia do campo magnetico. O Tl necessario para anular o sinal de 
um tecido e 0,69 vez seu tempo de relaxamento Tl. E importante observar que STIR nao deve 
ser empregada juntamente com injegao de contraste, que encurta os tempos Tl de realce dos 
tecidos, tornando-os brilhantes. O tempo Tl dessas estruturas deve ser encurtado de modo que 
se aproximem do valor do tempo Tl da gordura. Portanto, em uma sequencia STIR, o realce dos 
tecidos tambem deve ser anulado. 



STIR e uma sequencia extremamente importante para a aquisiqao de imagens musculoesque- 
leticas porque o osso normal, que contem medula osseagordurosa, e suprimido e as lesoes no inte¬ 
rior do osso, como contusoes e tumores, podem ser visualizadas com mais clareza (Figuras 5.18 
e 5.19). Tambem e uma sequencia muito util para supressao do sinal de gordura em diferentes 
tipos de aquisi^ao em RM (veja o Capftulo 6). 


Para metros 


9 


# 


Tl curto (tau): 


TE longo: 

TR longo: 

fator turbo longo: 

tempo medio de escaneamento: 


150 a 175 ms (para anular a dependencia da gordura em rela^ao a 
potencia do campo) 

+ 50 ms (para aumentar o sinal da patologia) 

+ 4.000 ms (para permitira recupera^ao total) 

16 a 20 (para realgar o sinal da patologia) 

5 a 15 min. 
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magem sagital do joelho em sequencia STIR. O sinal de medula ossea normal foi anulado. 
O Ifquido sinovia! na articula^ao tern sinal alto, pois TE e longo e, portanto, a imagem e ponderada em T2. 








Figura Imagem sagital da coluna lorn bar em sequencia STIR, empregando parimetros si mi lares aos 
da Figura 5.18. 


FLAIR e outra varia^ao da sequencia inversao-recupera^ao. Em FLAIR, selecionando-se um Tl 
que corresponde ao tempo de recupera^ao do LCR de 180° para o piano transverso, anula-se o 
sinal do LCR. Nao existe magnetiza^ao longitudinal no LCR. Quando o pulso de excita^ao de 90° 
e aplicado, como nao existe componente longitudinal no LCR, nao existe componente transverso 
apos a excita^ao e o sinal do LCR e anulado. A sequencia FLAIR e empregada para supressao 
do alto sinal do LCR em imagens ponderadas em T2, para que a patologia adjacente possa ser 
visualizada com maior clareza. Um Tl entre 1.700 ms e 2.200 ms consegue suprimir o sinal do 
LCR (embora exista uma pequena variagao de acordo com a potencia do campo magnetico e a 
supressao seja calculada multiplicando-se o tempo de relaxamento Tl do LCR por 0,69). 





I X 

A sequencia FLAIR e usada para aquisi^ao de imagens do cerebro e da coluna vertebral para 
visualiza^ao de lesoes periventriculares e medulares com mais clareza, pois o alto sinal do LCR 
adjacente e anulado. E especialmente util na visualiza^ao de placas de esclerose multipla, hemor- 
ragia aguda subaracnoidea e meningite (veja a Figura 5.20). Algumas vezes e injetado gadolmio 
para dar maior contraste a patologia. Esta excentrtcidade (inje^ao de gadolmio em uma ima- 
gem ponderada em T2) pode acontecer pelo fato de que os longos trens de ecos usados nas 
sequencias FLAIR fazem com que a gordura permanefa brilhante em imagens ponderadas em T2. 
Como o gadolmio reduz o tempo de relaxamento T1 do tecido real^ado de modo a ficar parecido 
com a gordura, o tecido realfado pode aparecer mais brilhante do que quando o gadolmio nao 
e injetado. Outra modifica^ao dessa sequencia na aquisifao de imagens cerebrais e a sele^ao 
de um tempo T1 que e correspondente ao ponto nulo da substancia branca. Isso anula o sinal 
da substancia branca normal de modo que as lesoes nela presentes, em comparafao, aparecem 
muito mais brilhantes. Esta sequencia (que exige um Tl de aproximadamente 300 ms) e muito util 
no caso de lesoes na substancia branca, como leucomalacia periventricular e para anormalidades 
congenitas na substancia cinzenta/branca (Figura 5.21). 


Existem outras duas modifica^oes da sequencia IR rapida que foram especialmente desenvol- 
vidas para anular o sinal do sangue nas aquisiqoes de imagens cardfacas (veja o Capftulo 8). A 
sequencia IR dupla prep comega com dois pulsos de 180°. Um nao e seletivo do corte e inverte 
tod os os spins na aquisifao de imagem por volume, e o outro seleciona o corte e reinverte os spins 
da fatia. Um Tl correspondente ao ponto nulo do sangue (aproximadamente 800 ms) anula 



Imagem axial do cerebro na sequencia FLAIR. 





Sequencia IR coronal empregando urn T1 que anula a substancia branca. 


completamente o sinal do sangue na fatia, de modo que resulta em uma imagem com sangue 
escuro. Isso e util na visualiza^ao da morfologia do corafao e dos grandes vasos. Uma sequencia 
IRtripla prep adiciona outro pulso de inversao noTI da gordura (aproximadamente 150 ms) para 
anular ao mesmo tempo o sinal do sangue e da gordura. Isso e util para determinar a infiltragao 
de gordura nas paredes cardfacas (veja a Figura 8.3). 


Parametros 


• Tl longo: 

1.700 a 2.200 ms (para anular a dependencia do LCR com rela 9 ao 
a potencia do campo) 

• TE longo: 

+ 70 ms (para realgar o sinal da patologia) 

TR longo: 

+ 6.000 ms (para permitir a recupera^ao total) 

fatorturbo longo: 

16 a 20 (para realgar o sinal da patologia) 

• tempo medio de escaneamento: 13 a 20 min. 

SEQUENCIAS 

DE PULSO GRADIENTE-ECO 


Sequencias de pulso gradiente-eco foram discutidas no Capftulo 2. Recapitulando, as 
sequencias gradiente-eco usam angulos de inclina^ao variados de maneira que oTR e, consequen- 
temente, o tempo de escaneamento, possam ser reduzidos sem produzir saturafao. A pondera- 













$ao em T2* e por densidade protonica, que normalmente sao associadas a longosTR e tempos 
de escaneamento, podem ser adquiridas empregando-seTRcurtos, pois a sequencia se inicia com 
urn angulo de inclina^ao menor que 90°. Um gradiente de pulso de RF de refasagem diferente de 
180° e usado para refasar o DIL. O gradiente de codifica^ao de frequencia e empregado para este 
proposito porque e mais rapido de aplicar do que o pulso de 180° e, assim, o TE mmimo pode 
ser reduzido. O gradiente de codificafao de frequencia e inicialmente aplicado negativamente 
para aumentar a defasagem do DIL, e entao sua polaridade e invertida produzindo refasagem do 
gradiente-eco. Entretanto, o gradiente nao consegue compensar as heterogeneidades do campo 
magnetico, e assim o eco resultante apresenta muitas informafoes T2* (Figura 5.22). 


As sequencias de pulso gradiente-eco podem ser usadas para adquirir pondera^ao em T2*, T1 
e por densidade protonica. No entanto, sempre existira certo grau de pondera^ao em T2*, devido 
a ausencia do pulso de refasagem de 180°. As sequencias gradiente-eco perm item redufao no 
tempo de escaneamento, uma vez que o TR e bastante reduzido. Podem ser empregadas na aqui- 
sifao de imagens do abdome corte a corte ou por volume, com suspensao da respira^ao, e para 
realce dinamico do contraste. Elas exibem grande sensibilidade a fluxo, uma vez que a refasagem 
do gradiente nao e seletiva para o corte, e nucleos em fluxo sempre mostram sinal, na medida 
em que tenham sido previamente excitados (veja o Capftulo 6). Por causa disso, as sequencias 
gradiente-eco podem ser empregadas na produqao de imagens para angiografia. 


Estado estacionario e um termo empregado em diferentes contextos cienti'ficos. E defmido 
como uma condi^ao estavel que nao se altera com o tempo. Por exemplo, se uma caneca d’agua 
e colocada sobre a chama do fogao, este gradualmente aquecera a caneca e a agua. Alem disso, 
a energia termica e perdida pela caneca e pela agua por processos como condufao, convec^ao e 
evaporafao. Se a energia termica proveniente da chama se igualar a energia termica perdida por 
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Figura 5.21 Sequencia gradiente-eco basica mostrando como uma aplicado bipolar de gradiente de codi 
fica^ao de frequencia produz um gradiente-eco. 


















Parametros 

O angulo de inclina^ao, juntamente com oTR, determina o grau de satura£ao e, portanto, a ponde- 
rafao em T1. Para prevenir a saturaqao (necessaria para ponderacpao em T2* e por densidade protonica), 
o angulo de inciina^o deve ser pequeno e o TR longo o suficiente para permitir total recupera^ao (con- 
tudo, se o angulo de inclinafao for pequeno, a recuperafao total ocorre com um TR muito mais curto 
do que nas imagens sp/n-eco). Se a satura^ao for necessaria e, por conseguinte, a ponderafao em T1, o 
angulo de inclinagao deve ser grande e o TR curto, para que nao possa haver recupera^o completa. O 
TE controla a defasagem em T2*. Para minimizarT2*, oTE deve ser curto. Para maximizar, oTE deve ser 
longo (veja a analogia com o fogao no Capftulo 2 e as Figuras 2.36 e 2.37 ). 

Pondera^ao em T1 

angulo de inclina^ao grande: 70 a 110° (para maxim izar a saturafao) 

TR curto: menos de 50 ms (para maximizar a satura^ao) 

TE curto: 1 a 5 ms (para minimizarT2*) 

tempo medio de escaneamento: alguns segundos a minutos. 

Pondera^ao em T2* 

angulo de inclina^ao pequeno: 5 a 20° (para minimizara satura^ao) 

TR longo: +200 ms (para minimizar a saturaqao) 

• TE longo: 15 a 25 ms (para maximizar T2*) 

tempo mtidio de escaneamento: alguns segundos a minutos. 

Pondera^ao por densidade protonica 

angulo de inclina^ao pequeno: 5 a 20° (para minimizara satura^ao) 

TR longo: +200 ms (para minimizar a satura^ao) 

TE curto: 5 a 10 ms (para maximizar T2*) 

tempo m6dio de escaneamento: alguns segundos a minutos. 

Nas sequencias gradiente-eco convencionais, nem sempre o TR afeta o contraste da imagem. Uma 
vez que determinado valor de TR tenha sido ultrapassado, o VME sofre recupera^ao total, independen- 
temente do angulo de inclina^ao selecionado. Nessas circunstancias, o angulo de inclina^ao e o TE con¬ 
tra I am o grau de satura^ao e de defasagem, respectivamente. 


conduqao, convec^ao e evapora^ao, a temperatura da caneca e da agua permanecera constante 
e estavel. Esse e um exemplo de estado estacionario porque a energia que entra no sistema e igual 
a energia que sai. 

Em RM, e fornecida energia ao hidrogenio durante o processo de excita^ao, e como descrito 
pela teoria classica, a energia aplicada e determinada pelo angulo de inclina^ao. A energia e per- 
dida pelo hidrogenio por meio da transference de energia pelo processo de rota^ao-quadratura 
e a energia que e perdida e determinada peloTR. Portanto, ao selecionar uma combinafao espe- 
cffica de valores de TR e angulo de inclinagao, podemos inferir que a energia total do hidrogenio 
permanece constante, uma vez que a energia fornecida, determinada pelo angulo de inclinafao, e 
igual a energia perdida, determinada peloTR. Por conseguinte, existem valores criticos para angulo 
de inclina^ao eTR para que o sistema seja mantido em estado estacionario (Figura 5.23). 

Como o pulso de RF e de batxa frequencia e, portanto, de baixa energia, para a maioria dos 
valores de angulo de inclina^ao, sao necessarios TR muito curtos para alcanfar o estado estacio¬ 
nario. Na verdade, os TR necessarios sao mais curtos que os tempos de relaxamento T1 e T2 dos 
tecidos. Portanto, nao existe tempo para o decaimento da magnetiza^ao transversa antes da 
repeti^ao da sequencia de pulso. Geralmente, angulos de inclina^ao entre 30° e 45°, juntamente 
com um TR inferior a 50 ms, conseguem alcan^ar o estado estacionario. 

No estado estacionario, coexistem a magnetiza^ao longitudinal e transversa. Particularmente, 
o componente transverso de magnetiza^ao nao tern tempo de decair durante a sequencia de 














igur? Estado estacionario. 


pulso e se acumula em sucessivos TR. Esta magnetiza^ao transversa e produzida como resultado 
das excita^oes anteriores, mas permanece em varios intervalos TR no piano transverse. Isso e 
denominado magnetiza^ao transversa residual e influencia o contraste da imagem, na medida 
em que induz uma voltagem na bobina de recepgao. Afeta o contraste da imagem, pois ocorre em 
tecidos com tempos T2 longos (como a agua), aparecendo mais brilhante na imagem. Falando 
genericamente, como o TR e tao curto, a magnetizafao nos tecidos nao tern tempo de alcanfar 
seus tempos T1 eT2 antes da aplica^ao do pulso de excitafao seguinte. Portanto, o contraste da 
imagem no estado estacionario nao se deve a diferenfas entre os temposT1 eT2 dos tecidos, mas 
a razao entre T1 eT2; isto e, nos tecidos em que os tempos T1 eT2 sao similares, a intensidade 
do sinal e alta. 

No corpo humano, isso ocorre parcialmente entre a gordura e a agua (gordura, tempos T1 e 
T2 muito curtos; agua, tempos T1 eT2 muito longos) e, portanto, retornam urn sinal de inten¬ 
sidade muito alta nas sequencias no estado estacionario (Tabela 5.1). Outros tecidos, como 
musculos, por exemplo, retornam um sinal de intensidade mais baixa porque nao tern tempos de 
decaimento T1 e T2 similares. A maioria das sequencias gradiente-eco usa o estado estacionario, 
pois e alcan^ado oTR e o tempo de escaneamento mais curto possiVel. As sequencias gradiente- 
eco sao classificadas de acordo com a magnetizafao transversa, se em fase (coerente) ou fora de 
fase (incoerente). 


Tabela 5.1 Tempos de relaxamento T1 e T2 e intensidade de sinal de tecidos cerebrais 
em estado estacionario. 
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Saiba mais: forma^ao do eco 

O estado estacionirio envolve a aplica^ao repetitiva de pulsos de RF em intervalos de tempo menores 
do que os temposT2 e T1 de todos os tecidos. Existe, portanto, umacumulode magnetiza^ao transversa 
residual e no estado estacionario, isso e refasado por pulsos de RF para produzir um spin-eco. 

Isso acontece porque cada pulso de RF (independentemente de sua amplitude como determinado pelo 
angulo de inclina 9 ao) contem energia suficiente para refasara magnetiza^ao transversa (eles tambem con¬ 
tem energia que causa ressonancia, mas isso nao e relevante para esta explica^ao). Essas energias causam 
a refasagem da magnetiza^ao transversa residual deixada pelos pulsos de RF de excita^ao anteriores para 
formafao de um spin-eco. Isso ocorre exatamente ao mesmo tempo que o pulso de RF seguinte porque a 
magnetizafao transversa residual leva o mesmo tempo para refasar que levou para primeiramente defasar. 
Portanto, quando se utiliza o estado estacionario, o TR equivale ao tau do spin-eco. 

Observe as Figuras 5.24 e 5.25 que o trem de pulsos de RF gera dois sinais: 

um DIL, que ocorre como resultado da retirada do pulso de RF anterior e, uma vez refasado, contem 

informa^ao de T2* ou T1, dependendo do TE selecionado 

um eco estimulado cujo pico ocorre simultaneamente com o pulso de RF e contem informa^ao de T2* 

ou T1. 

O primeiro pulso de RF (pulso de RF 1, mostrado em vermelho) produz um DIL (tambem mostrado 
em vermelho). O segundo pulso de RF (pulso de RF 2, mostrado em laranja) tambem produz um DIL 
(tambem mostrado em laranja). No entanto, como o TR entre os pulsos RF 1 e RF 2 e mais curto do que 
os tempos de relaxamento dos tecidos, a magnetiza 9 ao transversa ainda existe quando o pulso de RF 2 
e aplicado. O pulso de RF 2 produz um DIL e provoca refasagem da magnetiza 9 ao transversa residual 
ainda presente, causada pelo primeiro pulso de RF. Um spin ou eco estimulado e, entao, produzido. 
Isso ocorre ao mesmo tempo que e aplicado o terceiro pulso de RF (pulso de RF 3, mostrado em azul), 
porque o tempo para refasar essa magnetiza 9 ao transversa e o mesmo tempo que levou para defasar. 
Portanto, no pulso de RF 3 existem dois sinais: um DIL (mostrado em azul) produzido como resultado 
das propriedades de excita 9 ao do pulso de RF 3, e um spin-eco (mostrado em vermelho) que foi produ¬ 
zido pelo pulso de RF 1 e refasado pelo pulso de RF 2. 

Quaisquer dois pulsos de RF produzem um spin-eco. O primeiro pulso de RF excita os nucleos inde- 
pendentemente de sua amplitude; o segundo pulso de RF produz refasagem do DIL e de qualquer mag- 
netiza 9 ao transversa residual, para produzir o spin-eco (Figuras 5.24 e 5.25). Esses ecos sao chamados 
ecos de Hahn ou ecos estimulados dependendo da amplitude dos pulsos de RF envolvidos. Quaisquer 
dois pulsos de RF de 90° produzem um eco Hahn (em homenagem a Erwin Hahn que os descobriu). 
Quaisquer dois pulsos de RF de amplitude variavel, isto e, com angulos de inciina 9 ao diferentes de 90°, 
sao chamados ecos estimulados. Este tipo de eco e usado em sequencias gradiente-eco no estado esta¬ 
cionario. A maioria das sequencias gradiente-eco contem informa 9 oes provenientes de DIL e de ecos 
estimulados. Seu contraste depende de qua! dos dois e digitalizado e usado na imagem resultante. Na 
pratica, a produ 9 ao de eco e tao rapida que os vestfgios dos sinais DIL se misturam com os ecos estimu¬ 
lados, resultando em um sinal contfnuo de amplitude variavel. No entanto, no interesse de simplificar as 
explica 9 oes, os diagramas deste capftulo apresentam-nos separadamente. 


♦ 
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Forma 9 ao do eco no estado estacionario I. 
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Formafao do eco no estado estacionario II. 


Bsumo 

O estado estacionario e criado quando o TR e mais curto que os tempos de relaxamento dos 
tecidos, e a quantidade de energia que entra no sistema, como determinada pelo angulo de 
inclinafao, 4 igual k quantidade que sai durante o intervaloTR 
A magnetizafao residual, portanto, se acumula no piano transverso 

A magnetizafao transversa residual e refasada pelos pulsos de RF subsequentes para produzir 
ecos estimulados 

O contraste resultante na imagem depende da razao entreTI eT2 de um tecido em particular 
e se foram amostrados os DIL e/ou os ecos estimulados. 


Sequencias de pulso gradiente-eco coerente utilizam um angulo de inclinafao com pulso de 
excitafao variavel seguido por um gradiente de refasagem para produzir um gradiente-eco. O 
estado estacionario e mantido selecionando-se um TR mais curto do que os tempos T1 eT2 dos 
tecidos. Portanto, existe uma magnetizacao transversa residual quando o pulso de excitafao sub- 
sequente e aplicado. Essas sequencias mantem esta magnetizafao residual coerente por meio 
de um processo denominado rewinding. O rewinding e alcanfado pela inversao da inclinafao do 
gradiente de codificafao de fase apos o readout (Figura 5.26). Isso resulta na refasagem da mag¬ 
netizafao residual, de modo que ela esteja em fase no infcio da repetifao seguinte. 

O gradiente rewinder produz a refasagem de toda a magnetizafao transversa, independente- 
mente de quando foi criada. Dessa forma, o eco resultante contem informafao tanto do DIL 
como do eco estimulado. Essas sequencias podem, portanto, ser empregadas para conseguir 
imagens ponderadas em T1 ou T2*, embora tradicionalmente sejam usadas em conjunto com 
um TE longo para produzir ponderafao em T2*. 


Sequencias de pulso gradiente-eco coerente geralmente produzem imagens rapidas que sao 
ponderadas em T2* (Figuras 5.27 e 5.28). Como a agua e brilhante, muitas vezes oferecem um 
efeito angiografico, mielografico ou artrografico. Podem ser empregados para verificar a patencia 
de um vaso ou para determinar a existencia de fluidos em determinada regiao. Podem ser feitas 
aquisifoes corte a corte ou por volume em 3D. Como o TR e curto, os cortes podem ser adquiri- 
dos em uma unica suspensao da respirafao. 
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Figura Imagem axial do abdome, com respirafao suspensa, na sequencia gradiente-eco, mostrando a 
patencia vascular da aorta e da veia cava inferior. 


Parametros 

Para manter o estado estacionario: 
angulo de inclina^ao: 30° a 45° 

TR: 20 a 50 ms. 

Para maximizarT2*: 

• TE longo: 15 a 25 ms 

use refasagem do momento gradiente para acentuarT2* e reduzir o artefato de fluxo (veja o Capftulo 6) 
tempo medio de escaneamento: segundos para um unico corte; minutos para volumes. 




















tmagem axial da coluna cervical em sequencia gradiente-eco coerente. Observe o alto sinal nas 
arterias carotid as e veias jugulares. 


Vantagens e desvantagens do gradiente-eco coerente 

Vantagens 

escaneamentos muito rapidos, possibilidade de suspensao da respira^ao 
muito sensfveis a fluxo, bons para angiografia 
• podem ser feitas aquisi^oes por volume. 

Desvantagens 

SNR reduzida em aquisi^oes 2D 

aumenta a suscetibilidade magnetica (veja o Capftulo 7) 
alto rufdo de gradiente. 



Sequencias de pulso gradiente-eco incoerente come^am com um angulo de inclina^ao com 
pulso de excitafao variavel e usam um gradiente de refasagem para produzir um gradiente-eco. 
O estado estacionario e mantido de modo que existe magnetizafao transversa residual das repe- 
tifoes anteriores. Estas sequencias defasam ou produzem incoerencia (spoil) na magnetiza^ao de 
modo que seu efeito sobre o contraste da imagem e rmnimo. Apenas a magnetiza^ao transversa 
da excita^ao anterior e utilizada, permitindo que o contraste em T1 seja dominante. Existem duas 
maneiras de conseguir o spoiling, que serao descritas a seguir. 

RFspoiling. Nesta sequencia, o pulso de RF e transmitido em uma frequencia especffica para 
produzir excita^ao em um corte em uma fase especffica. A bobina de recepfao comunica-se digi- 
talmente com a bobina de transmissao, e apenas as frequences provenientes de ecos que aca- 
baram de ser criadas pelo pulso de excita^ao sao digitalizadas. Empregando a analogia com o 
relogio do Capftulo 1, desconsidere a rotafao precessional da magnetiza^ao transversa, apenas 
para que a explicafao seja mais clara, e observe a Figura 5.29. O primeiro pulso de excita^ao RF 
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RF spoiling na sequencia gradiente-eco incoerente. 


apiicado a um corte em particular tem a fase em 3 h. Isso significa que a magnetiza¬ 
gao transversa resultante e criada as 3 h no piano transverso. Os spins sofrem defa- 
sagem e sao refasados por um gradiente para produzir um gradiente-eco. A bobina 
de recepgao, situada no piano transverso, faz a amostragem das frequences dentro 
do eco, e a informagao coletada e enviada ao espago K para produzir a imagem 
resultante. 

Apds um curto intervalo TR, o processo e repetido, porem desta vez o pulso de excitagao RF 
cria magnetizagao transversa em uma fase diferente, como, por exemplo, 6 h. Os spins defasam e 
sao refasados pelo gradiente para produzir um segundo gradiente-eco. A bobina de recepgao faz 
a amostragem das frequences dentro do eco e a informagao coletada e enviada ao espago K para 
produzir a imagem resultante. No entanto, como o TR foi muito curto, a magnetizagao criada as 
3 h ainda existe e nao teve tempo de decair. Esta e a magnetizagao transversa residual, mas como 
tem uma fase diferente da magnetizagao transversa recem-criada, ela nao e amostrada e, desse 
modo, nao interfere no contraste da imagem. Isso e o RF spoiling, que so permite que a magneti¬ 
zagao criada mais recentemente afete o contraste. 

Gradient spoiling. Osgradientes podem ser empregados para causar defasagem e refasagem na 
magnetizagao residual. O gradient spoiling e o contrario do rewinding. No gradiente spoiling , o corte 
selecionado, a codificagao de fase e os gradientes decodificagao de frequencia podem ser empre¬ 
gados para defasar a magnetizagao residual, de modo que esteja incoerente no infcio da repetigao 
seguinte. Desse modo, os efeitos deT2* ou T2 sao reduzidos. Genericamente, as aplicagoes e os 
parametros envolvidos nestas sequencias sao similares aos do RF spoiling . Entretanto, a maioria 
dos fabricantes usa RF spoiling em sequencias gradiente-eco incoerentes. 

















i Ji 

Como o eco estimulado que contem principalmente informa^ao em T2* eT2 esta incoerente 
(spoiled), as sequencias de pulso de RF spoiled produzem imagens ponderadas em T1 ou por den- 
sidade protonica, embora Ifquidos possam ter um sinal muito mais alto devido a refasagem do 
gradiente (Figura 5.30). Podem ser empregadas para aquisiqoes 2D e volumetricas, e, como TR e 
curto, aquisi^oes 2D podem ser usadas para adquirir imagens ponderadas em T1 com suspensao 
da respiraqao. As sequencias RF spoiled mostram bem emTI tanto a anatomia quanto a patologia 
apos injeqao de gadolmio. 


Para metros 

Para manter o estado estacionario: 
angulo de inclinable: 30° a 45° 

TR: 20 a 50 ms. 

Para maximizarTI: 

TE curto: 5 a 10 ms 

tempo medio de escaneamento: segundos para um unico corte; minutos para volumes. 


Vantagens e desvantagens do gradiente-eco incoerente 

Vantagens 

podem ser adquiridas em volume ou em 2D 

possibilidade de suspensao da respirabao 

SNR boa e detalhes anatomicos em volume 

pode ser usada apos injebao de contraste com gadolfnio. 

Desvantagens 
SNR ruim em 2D 
• alto rufdo de gradiente. 



igura Imagem coronal do cerebro em sequencia gradiente-eco incoerente. Essa imagem foi adquirida 
como parte de uma aqussibao de volume que permitiu alta resolubao com ponderable em T1. 






Nas sequencias gradiente-eco, o TE nao e longo o suficiente para medir o tempo T2 dos teci- 
dos, ja que e necessario um TE de menos 70 ms para conseguir isso. Alem do mais, a refasagem 
do gradiente e tao pouco eficiente que qualquer eco e dominado pelos efeitos de T2* e, sendo 
assim, nao e possivel alcanqar a pondera^ao em T2 verdadeiro. A sequencia SSFP consegue supe- 
rar esse problema de obter imagens com TE suficientemente longo e menos T2* melhor do que 
outras sequencias em estado estacionario. A seguir sera explicado como isso e feito. 

Como descrito anteriormente, cada pulso de RF, independentemente de sua magnitude, contem 
energia com magnitude suficiente para refasar spins e produzir um eco estimulado. Entretanto, em 
SSFP precisamos digitalizar frequences somente do eco estimulado, e nao aquelas provenientes do 
DIL. Para conseguir isso, o eco estimulado deve ser reposicionado para que nao ocorra ao mesmo 
tempo que o pulso de excitaqao subsequente. Isso se consegue pela aplica^ao de um gradiente rewin¬ 
der, que acelera a refasagem de modo que o eco estimulado possa ocorrer mais cedo (Figura 5.31). 

O eco resultante apresenta maior pondera^ao em T2 verdadeiro do que as sequencias gradien- 
te-eco convencionais. Isso ocorre porque: 

agora oTEe mais longo que o TR. Em SSFP, geralmente existem dois TE 

o TE real e o tempo entre o eco e o pulso de excitafao seguinte 

oTE efetivo e o tempo desde o eco ate o pulso de excita^ao que criou seu DIL. 


Rewind 1 Rewind 2 Rewind 3 



i u Sequencia SSFP. Observe como um gradiente rewinder reposiciona cada spin-e co, de maneira a 

nao mais ocorrer ao mesmo tempo que o pulso de excita 9 ao, mas pouco antes dele. Ele pode, portanto, ser 
amostrado por si mesmo e os efeitos sobre DIL sao eliminados. 
















































Portanto: 


FE efetivo - (2 x TR) - TE. 


Se TR e de 50 ms e TE e de 10 ms, entao: 

TE efetivo = (2 x 50) - 10 = 90 ms. 

Isso signifies que os spins dentro do eco tiveram 90 ms para defasar entre seu pulso de excita- 
fao e a regeneraqao do eco. O resultado e ponderaqao em T2. 

A refasagem foi iniciada por um pulso de RF, e ndo por um gradiente , demodoquehamais informafoes 
em T2. O gradiente rewinder simplesmente reposiciona o eco estimulado para um tempo onde 
possa ser recebido. 


As sequencias SSFP eram utilizadas para a aquisifao de imagens que mostrassem pondera- 
fao em T2 verdadeira (Figura 5.32). Eram especialmente uteis para imagens do cerebro e das 
articulates, tanto em aquisi^oes 2D como nas volumetricas em 3D. 

Atualmente, a sequencia FSE substituiu amplamente essa sequencia, na medida em que pro- 
duz melhor ponderaqao em T2 em tempos de escaneamento curtos. No entanto, o processo de 
deslocamento do eco estimulado e empregado em sequencias em que e necessaria a rapida aqui- 
sifa° d e dados eTE longo. Um exemplo disso e a imagem de perfusao ( veja o Capftulo 12). 



Imagem axial do cerebro em sequencia SSFP. 








Saiba mais: T2* versusT2 verdadeiro 

E importance entender a diferen^a entre ostermosT2 verdadeiro eT2*. Isso e mais bem demonstrado 
na aquisi^ao de imagens da coluna cervical. Se a patologia suspeitada for uma hernia de disco, entao e 
apropriado usar uma sequencia gradiente-eco T2* como gradiente-eco coerente. O disco vertebral sera 
mostrado como um volume com baixa intensidade de sinal que se projeta para um saco tecal preenchido 
com LCR com sinal de alta intensidade e produzira uma alteraqao na morfologia (Figura 5.33). Se, no 
entanto, for uma patologia mais sutil, por exemplo uma pequena placa de esclerose multipla na medula 
espinai, sera preciso usar a sequencia ponderada emT2 verdadeiro na qual a visao do contraste depende 
das diferenqas entre os tempos T2 da patologia e do tecido medular circundante (Figura 5.34). Nessa 
circunstancia e melhor usar um tipo de sequencia spin-eco como CSE, FSE ou SSFP que emprega TE longo 
o suficiente para medir os tempos de decaimento T2 dos tecidos. 


Para metros 

Para manter o estado estacionario: 

angulo de inclina^ao: 30° a 45° 

TR: 20 a 50 ms. 

O TE real afeta o TE efetivo. Quanto mais longo for o TE real, menor sera o TE efetivo. O TE real deve, 
portanto, ser tao curto quanto possfvel. 

Tempo medio de escaneamento - segundos para aquisi^oes corte a corte ate alguns minutos para 
volumes. Alguns fabricantes sugerem a diminuiqao do TE efetivo para reduzir a suscetibilidade mag- 
netica e aumentar o angulo de inclina^ao para criar maior magnetiza^ao transversa, que resulta em 
uma SNR mais alta. 



Figura 5 Imagem sagital da medu¬ 
la cervical em sequencia gradiente-eco 
coerente ponderada em T2*. Os dis¬ 
cos prolapsados sao bem visualizados 
endentando o saco dural. 












Imagem sagital da coluna cer¬ 
vical em sequencia FSE ponderada em T2, 
mostrando placas de esclerose muitipla na 
medula espinal. E possfvel que isso tivesse 
passado despercebido em uma sequencia 
ponderada em T2*, na qual TE nao e Ion- 
go o suficiente para medir os tempos de 
decaimento em T2 da patologia e da me¬ 
dula adjacente. 


Vantagens e desvantagens da precessao livre no estado estacionario 


Vantagens 

pode ser adquirido em um volume e em 2D 

consegue uma pondera^o T2 verdadeira, mais do que em GE convencional. 
Desvantagens 

suscetfvel a artefatos 

a qualidade da imagem pode nao ser boa 
alto rufdo de gradiente. 


Saiba mais: diferencia^ao entre as sequencias mais 
comuns no estado estacionario 

Como explicado anteriormente, o estado estacionario produz dois sinais: 

um DIL produzido a partir da magnetizagao transversa que acabou de ser criada 

um eco estimulado produzido a partir do componente residual de magnetiza^ao transversa. 

Sequencias de pulso gradiente-eco coerente, gradiente-eco incoerente e SSFP podem ser distinguidas 
de acordo com o emprego de um ou ambos os sinais. 

Gradiente-eco coerente faz amostragem tanto do DIL quanto do eco estimulado para produ^ao de 
imagens ponderadas em T1 ou em T2*, dependendo to TE utilizado (Figura 5.35) 

Sequencias de pulso incoerente fazem apenas amostragem do DIL para produzir principalmente ima¬ 
gens ponderadas em T1 (Figura 5.36) 

SSFP faz amostragem apenas do eco estimulado para produ^ao de imagens com maior pondera^ao 
em T2 (Figura 5.37). 
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Figure Forma^ao do eco na sequencia gradiente-eco incoerente. 
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igura Forma^ao do eco em SSFP. 



















Essa sequencia e uma modifica^ao da sequencia gradiente-eco coerente que usa urn sistema 
de gradiente batanceado para corre^ao de erros de fase no sangue em circula^ao e no LCR, e um 
esquema de excita^ao RF alternante para realgar os efeitos do estado estacionario. Alem disso, 
tanto o DILcomo o spin-ec o sao coletados em um mesmo readout. O resultado e uma imagem em 
que a agua e a gordura produzem sinal mars alto, SNR maior e menor quantidade de artefatos de 
fluxo do que a sequencia gradiente-eco coerente, em tempos de escaneamento mais curtos. 

O sistema de gradiente balanceado e mostrado na Figura 5.38. Como a area de gradiente 
abaixo da linha equivale a area acima da linha, os spins em movimento acumulam uma mudan^a 
de fase zero a medida que passam ao longo dos gradientes. O resultado e que os spins no sangue 
e no LCR sao coerentes e tern alta intensidade de sinal. Essa forma^ao de gradiente e a mesma da 
compensafao de fluxo ou da refasagem do momento gradiente (veja o Capitulo 6). Na sequencia 
gradiente-eco balanceado o gradiente e aplicado nos eixos do corte e da frequencia. 

Alem disso, sao utilizados angulos de inclina^ao maiores e TR mais curtos do que nas 
sequencias gradiente-eco coerente, produzindo SNR mats alta e menor tempo de escaneamento. 
Normalmente, essa combinafao entre angulo de inclinafao eTR resultaria em saturafao e, por- 
tanto, realce de contraste T1. Por£m, a saturafao 6 evitada por meio da mudanfa de fase do 
pulso de excitafao a cada TR. Isso e conseguido selecionando-se um angulo de inclina^ao de 
90°, por exemplo, mas aplicando-se no primeiro intervalo TR apenas metade do valor, isto e, 
45°. Nos TR subsequentes o valor total do angulo de incltna^ao e aplicado, mas alternando-se a 
polaridade, de maneira que a magnetizafao transversa resultante seja criada em uma fase dife- 
rente a cadaTR (/. e., com 180° de separafao) (Figura 5.39). Desse modo, a satura^ao pode ser 
evitada, e a gordura e a agua, que tern os valores T1/T2 aproximados, retornam um sinal muito 
mais alto do que os teddos, que nao os tern. As imagens resultantes apresentam alta SNR, boa 
CNR entre gordura, agua e tecidos adjacentes, menos ausencia de fluxo (flowvoid) e em um tempo 
de escaneamento muito curto. 


A sequencia gradiente-eco balanceado foi desenvolvida inicialmente para aquisifao de ima¬ 
gens do cora^o e dos grandes vasos, porem atualmente tambem e usada nas tecnicas de imagem 
vertebral, especialmente da coluna cervical e do meato acustico interno, uma vez que o fluxo de 
LCR e reduzido. Algumas vezes tambem e utilizada para aquisi^ao de imagens do abdome e das 
articulates (Figuras 5.40 e 5.41). 



Area sob o gradiente = 
area sobre o gradiente 



Sistema de gradiente balanceado em uma sequencia gradiente-eco balanceada. 
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Manutengao do estado estacionario em gradiente-eco balanceado. 


Para metros 

Angulo de inclinagao: 90° (aumenta SNR) 

TR curto: 10 ms (reduz tempo de escaneamento e artefato de fluxo) 
• TE longo: 15 ms (para acerrtuarT2*). 


ja foram elaboradas sequences de pulso muito rapidas que conseguem realizar a aquisifao 
de imagens em volume com uma unica suspensao da respiragao. Elas geralmente empregam 
sequencias gradiente-eco coerente ou incoerente, porem comTE significativamente reduzido. Isso 



Imagem axial do abdome em sequencia gradiente-eco balanceado. 








Imagem axial da coluna lombar em sequencia gradiente-eco balanceado. 


se consegue aplicando-se somente uma parte do pulso de excitafao, de maneira que leva muito 
menos tempo para ser executado e desligado. Apenas uma por^ao do eco e lida (eco parcial). 
Essas medidas garantem que o TE seja mantido mi'nimo, para que o TR e, por conseguinte, o 
tempo de escaneamento seja reduzido proporcionalmente. Alem disso, muitas sequencias rapidas 
utilizam pulsos extras, aplicados antes que se inicie a sequencia de pulsos, para pre-magnetizar 
os tecidos. Assim pode ser obtido certo grau de contraste. A pre-magnetizaqao e conseguida de 
dois modos, descritos a seguir. 

Um pulso de 180° e aplicado antes do infcio da sequencia de pulsos. Isso inverte o VME ate 
a saturafao total, e, depois de um atraso preestabelecido, se inicia a sequencia de pulsos 
propriamente dita. Essa tecnica pode ser empregada para realgar o contraste em T1 ou para 
anular o sinal de determinados orgaos e tecidos e e semelhante a uma sequencia de inversao- 
recuperaqao 

Uma combina^ao de pulsos de 90°/180°/90° e aplicada antes do infcio da sequencia de pul¬ 
sos. O primeiro pulso de 90° produz magnetiza^ao transversa. O pulso de 180° produz refa- 
sagem, e, apos um intervalo predeterminado, o segundo pulso de 90° e aplicado. Isso conduz 
a magnetizaqao transversa coerente para o piano longitudinal, de maneira a estar dispomvel 
para sofrer angulaqao quando a sequencia de pulsos se inicia. Esse processo e empregado 
para produzir contraste em T2 e, muitas vezes, e chamado de driven equilibrium (veja tambem 
DRIVE, que tern um princfpio semelhante). 

Sistemas de gradientes rapidos permitem sequencias gradiente-eco multicortes, com TE tao 
curto quanto de 0,7 ms. Portanto, pode ser feita a aquisi^ao de imagens multiplas com uma 
unica suspensao da respira^ao, o que as torna livres de artefatos de movimentos respiratorios. 
Alem do mais, aquisifoes em sequencia gradiente-eco rapido sao uteis quando e necessaria reso- 
lufao temporal. Isso e particularmente importante apds a administrafao de contraste, quando a 



sele^ao de um gradiente-eco rapido permite a aquisi^ao de imagem dinamica de uma lesao real- 
gada (veja o Capftulo 8 ). Essa importante tecnica tern aplica^oes em diversas regioes do corpo, 
incluindo as vfsceras abdominais e os seios. 
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Para rapida realiza^ao do escaneamento, geralmente e necessario preencher o espago K de um 
jeito diferente em rela^ao as aquisifoes regulares. Existem varias permuta^oes, a maioria delas 
produzindo um realce do sinal e do contraste e reduzindo os tempos de escaneamento. 


O preenchimento do espa^o K e feito linearmente (linha por linha), mas em vez de come^ar 
pelas linhas externas e trabalhar para cima ou para baixo, as linhas centrais sao preenchidas pri- 
meiro. Isso e conseguido ap!icando-se primeiramente os menores gradientes de codifica^ao de 
fase, deixando os maiores para o final da sequencia de pulsos. Desse modo, o sinal e o contraste 
sao maximizados, na medida em que as linhas centrais sao preenchidas quando os ecos alcan- 
9 am sua maior amplitude, ja que ainda nao sofreram decaimento. Este tipo de preenchimento do 
espa^o K e importante quando se utilizam tecnicas de gradiente-eco rapido nas quais a SNR e o 
contraste sofrem comprometimento (Figura 5.42). 

O keyhole preenche o espa^o K linearmente, de modo similar ao preenchimento centrico, exceto 
que as linhas centrais sao preenchidas apenas durante parte da sequencia. Esse tipo de preenchi¬ 
mento e utilizado principalmente em angiografia contrastada, na qual e necessario ter uma alta 
resolu^ao temporal dos dados adquiridos na presen^a de gadolmio (veja o Capftulo 8 ). Antes da 
chegada do gadolmio nas imagens, o sistema preenche as linhas de resolu^ao externas do espa^o 
K. Quando existe gadolmio, apenas uma porcentagem das linhas centrais e preenchida. Isso sig- 
nifica que os tempos de aquisi^ao sao curtos nessa parte da sequencia. Ao fim do escaneamento, 
o sistema “costura” as linhas externas e centrais juntas para produzir uma imagem com resolu^ao 
e contraste. A parte contrastada e adquirida somente na presen^a de gadolmio (Figura 5.43). 

Alem das principals sequencias discutidas aqui, cada fabricante cria suas proprias modifica^oes 
das sequencias em estado estacionario. Essas modifica^oes incluem o acrescimo de algoritmos 
para corre^ao de artefatos e altera^ao da maneira como sao adquiridos os dados provenientes 
do DIL e dos ecos estimulados. Eles resultam principalmente em imagens ponderadas em T2 ou 
T2*, mas apresentam caracterfsticas especiais de contraste e artefatos. Aconselhamos a consulta 
ao fabricante sobre detalhes das informa^oes sobre esse tipo de sequencia. 
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Preenchimento centrico do espa^o K. 
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Aquisigao de imagem keyhole. 


Como foi demonstrado na sequencia spin-eco rapido, os tempos de escaneamento sao sig- 
nificativamente reduzidos pelo preenchimento simultaneo de mais de uma linha do espago K. 
Levando este conceito ao extremo, o tempo de escaneamento mais rapido possfvel seria aquele 
em que todas as linhas fossem preenchidas durante uma repetigao. Esse metodo e denominado 
aquisigao de imagens single shot (SS) ; pois coleta todos os dados necessarios ao preenchimento 
de todas as linhas do espago K a partir de um unico trem de ecos. O trem de ecos pode se cons- 
tituir de spin-eco (gerados por um trem de pulsos de RF de 180°) denominado fast single shot ou 
turbo spin-eco (SS-FSE ou SS-TSE) ou de um trem de gradientes-eco, denominado imagem eco- 
planar (IEP ou EPI, echo planar imaging). Para conseguir esse tipo de imagem sao gerados diversos 
ecos e cada um deles tern a codificagao de fase determinada por um gradiente de inclinagao 
diferente, para preencher todas as linhas necessarias do espago Kem um unico intervale TR. Por 
exemplo, se e necessaria uma matriz de fase de 128, entao um trem de 128 ecos e produzido e 
codificado em fase individualmente para preencher 128 linhas do espago K em um unico intervalo 
TR. Para que seja possfvel preencher todo o espago K em uma unica repetigao, os gradientes de 
leitura e fase devem ser rapidamente ligados e desligados e mudar de diregao ( veja o Capftulo 3). 

O gradiente de leitura tern de sertrocado de positivo para negativo; positivamente para preen¬ 
cher uma linha do espago K da esquerda para a direita e negativamente para preencher uma linha da 
direita para a esquerda. Essa rapida alteragao na polaridade do gradiente tambem causa refasagem 
no DIL produzido apos o pulso de excitagao para gerar os gradientes-eco utilizados na sequencia 
EPi. Como o gradiente de leitura troca de polaridade tao rapidamente, diz-se que ele oscila. 

O gradiente de fase tambem tern de ser rapidamente ligado e desligado, mas sua polaridade nao 
precisa ser alterada neste tipo de espa^o K transversal. Observe a Figura 5.44. A primeira aplica^ao 
do gradiente de fase e maximo positivo, para preencher a linha superior. A aplica^ao seguinte (para 
codificar o proximo eco no trem de ecos) ainda e positiva, porem sua amplitude e ligeiramente 
menor, de modo que a linha imediatamente abaixo seja preenchida. O processo e repetido ate 
alcan^ar o centro do espafo K, quando o gradiente de fase muda para negativo para preencher as 
linhas de baixo. A amplitude e aumentada gradualmente ate a maxima polaridade negativa, preen- 
chendo a ultima linha inferior do espa^o K. Esse tipo de virada no gradiente e denominado blipping 
(Figura 5.44). Essa e a forma mais simples de aquisifao de imagens single shot, no sentido de que, 
embora todas as linhas sejam preenchidas em um TR, elas sao preenchidas linearmente. 
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Preenchimento do espa^o Kem sequencia EPI. 


Um tipo mais complexo de espa^o K transversal e apresentado na Figura 5.45. Neste exem- 
plo, tanto o gradiente de leitura como o de fase mudam rapidamente de polaridade e oscilam. 
Na forma em espiral do espago K transversal, o gradiente de leitura oscila para preencher linhas 
da esquerda para a direita e depois da direita para a esquerda, sendo que o preenchimento do 
espa^o K se inicia no centro; o gradiente de fase tambem deve oscilar para preencher uma linha 
na metade superior e depois uma linha na metade inferior. Para melhor compreender esse pro- 
cesso, coloque uma caneta no centro do espafo K do diagrama e trabalhe amplitude e polari- 
dade para cada gradiente £i medida que move a caneta. Nesse exemplo, a caneta nunca deixa a 



Preenchimento espiral do espafo K. 









superffcie do papel, indicando que nao existe um TR; todo o espago K e preenchido de uma so 
vez. Outras modificagoes de preenchimento radial ou espiral do espago K garantem seu rapido 
preenchimento com realce no preenchimento das linhas centrais. Atualmente, isso inclui: 

preenchimento eh'ptico do espago K, em que a porgao elfptica do espago K e adquirida como uma 
aquisigao de volume durante uma angiorressonancia magnetica (ARM) com realce de con- 
traste. A medida que a porgao central do espago K e preenchida, o volume, adquirido em um 
tempo de escaneamento relativamente longo, pode mostrar apenas o fluxo arterial. O fluxo 
venoso e suprimido 

preenchimento helicoidal do espago K , em que a aquisigao das linhas e feita em bloco, reduzindo, 
assim, o tempo de escaneamento, porem os blocos sofrem rotagao em torno do eixo central 
do espago K. Desse modo, a parte central do espago K e adquirida a cadaTR e, assim, a SNR 
e a CNR sao aumentadas. Alem disso, como a porgao central do espago K e amostrada a cada 
TR, isso equivale a empregar diversos NEX, o que resulta na redugao de artefatos de movi- 
mento pela media de movimentos ( veja o Capftulo 4). 

Como todos os ecos tern de sercodificados antes que a magnetizagao transversa tenha decafdo 
ate zero, as imagens contem um grau significativo de decaimento em T2* e uma SNR relativa¬ 
mente baixa. Para compensar, a aquisigao do espago K e feita por segmentos. Isso e denominado 
multi-shots , em que os dados sao adquiridos em diversas passagensTR. Nas sequencias EPI multi¬ 
shot o tempo efetivo entre dois ecos e acentuadamente reduzido. Como deslocamento qufmico 
(chemical shift), distorgao e borramento sao proporcionais a distancia entre os ecos, os artefatos 
em multi-shot sao reduzidos em relagao a aquisigoes single shot. Existem dois metodos de aquisigao 
multi-shot: 

segmentagao do espago Kpor aquisigao, que adquire uma segao do espago K por vez (p. ex., em qua- 
tro quartos) de modo que ocorrem quatro excitagoes e quatro intervalos TR. Se for necessaria 
uma matriz de fase de 128, entao 32 linhas, repetidas quatro vezes, preencherao o espago K 
segmentagao do espago K por eco, que utiliza um fator turbo, repetido varias vezes (p. ex., fator 
turbo de 4, repetido 32 vezes). Os dados do primeiro eco sao colocados na quarta parte supe¬ 
rior do espago K, e os dados do segundo eco no quarto seguinte, e assim sucessivamente. 

Os dois metodos aumentam o tempo de escaneamento, porem, se comparados com metodos 
de aquisigao de imagem single shot, a qualidade da imagem e melhor. 

Sequencias single shot provocam um estresse excepcional sobre os gradientes e, portanto, sao 
necessarias modificagoes de gradiente a um custo significativo. As velocidades de varredura ( slew 
rates) dos gradientes tern de ser quatro vezes as dos gradientes convencionais ( veja o Capftulo 9). 
Podem ser empregadas duas modificagoes como fonte de energia: 

fontes de energia ressonante, que permitem que os gradientes de leitura e de fase oscilem na 
mesma frequencia, reduzindo as exigencias de gradientes. A desvantagem e que sao capazes de 
operar apenas em frequencia e amplitude fixas. Na pratica, significa que os gradientes somente 
poderiam ser usados para sequencias EPI e que o sistema exigiria duas fontes de energia: uma 
para sequencias EPI e outra para a aquisigao convencional de imagens 

fontes de energia nao ressonantes, que produzem qualquer forma de onda de gradiente, de modo 
que tanto sequencias EPI como as convencionais podem ser adquiridas atraves da mesma 
fonte de energia. Isso reduz significativamente os custos, mas tambem as especificagoes dos 
gradientes, uma vez que precisam ser capazes de fidar com os dois tipos de sequencia. 


Na sequencia EPI, tipicamente os gradientes-eco sao gerados por oscilagao do gradiente de lei¬ 
tura. No entanto, diferentes contrastes sao conseguidos iniciando-se a sequencia com um pulso 
de excitagao RFvariavel, denominado gradiente-eco EPI (GE-EPI) ou com pulsos de 90° e 180° 
denominados spin-eco EPI (SE-EPI). GE-EPI comega com um pulso de excitagao em qualquer 



angulo de inclinaqao e e seguido por um readout EPI de gradientes-eco (Figura 5.46). Em um cena- 
rio como esse, a aquisiqao de imagens e realizada em um TR de milissegundos. 

Em SE-EPI a sequencia se inicia com um pulso de excita^ao de 90°, seguido por um pulso de 
anulaqao de 180°, seguido por codificaqao de frequencia da EPI de gradientes-eco (Figura 5.47). 
A aplicaqao do pulso de refocalizaqao ajuda a limpar alguns artefatos causados por heterogenei- 
dades do campo magnetico e de deslocamento qufmico. SE-EPI tern tempos de escaneamento 
mais longos, mas geralmente mefhor qualidade de imagem que GE-EPI; porem, os pulsos de 
RF extras aumentam a deposiqao de RF ao paciente. As sequencias EPI devem ser precedidas 
por qualquer tipo de pulso de RF. Para dar um exemplo, citamos o EPI-FLAIR (1 80°/90°/180° 
seguido por codificaqao de frequencia da EPI) onde o sinal do LCR e anulado, mas a sequencia e 
significativamente mais rapida do que uma FLAIR convencional (Figura 5.49). 

Em todas as tecnicas single shot , pelo fato de o espaqo K ser preenchido de uma so vez, as taxas 
de recuperaqao de tecidos individuals nao sao importantes. Por essa razao diz-se queTR e infinito 
(porque e infinitamente longo). A ponderaqao por densidade protonica ou em T2 pode ser con- 
seguida pela seleqao tanto de um TE efetivo curto quanto longo, o que corresponde ao intervalo 
de tempo entre o pulso de excitaqao e o momento em que o centra do espa^o K e preenchido. 
Tambem e possivel a ponderaqao em T1 aplicando-se um pulso de inversao antes do pulso de 
excitaqao, para produzir satura^ao. 

Sequencias hibridas, que combinam gradiente-eco e spin-eco , como GRASE (gradient and spin 
echo), sao um meio-termo eficiente. Tipicamente, uma serie de gradientes de refasagem e seguida 
por um pulso de RF de refasagem (Figura 5.48). A sequencia hfbrida aproveita a vantagem dos 
dois metodos de refasagem: a velocidade do gradiente e a capacidade do pulso de RF de compen- 
sar os efeitosT2*. Essas sequencias aumentam o tempo de escaneamento em mais de 100 ms por 
imagem, mas as vantagens em termos de qualidade de imagem sao significativas. 
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Figura Sequencia GRASE. 



Figu Imagem axial do cerebro em sequencia EPI-FLAiR. Observe como o sinal do LCR foi anulado. 


































































Algumas imagens EPI e GRASE tfpicas sao mostradas nas Figuras 5.49, 5.50, 5.51 e tambem 
no Capftulo 12. Sequencias EPI etecnicas single shot tem aumentado o uso de RM funcional ( veja o 
Capftulo 12). A rapidez do escaneamento permite o congelamento dos movimentos fisiologicos, 
o que representa umavantagem quando se faza aquisigao de imagens cardfacas e da vasculatura 
coronariana ( veja o Capftulo 8) e tambem no caso da realizagao de tecnicas intervencionistas (veja 
o Capftulo 12). Contudo, tem sido demonstrada certa preocupagao com relagao a seguranga. A 
troca rapida de gradientes causa estimulagao nervosa e o rufdo do gradiente e intenso, portanto, 
isolamento acustico e protegao auricular sao essenciais. Alem disso, sao visualizados muitos arte- 
fatos nas sequencias EPI, como distorgoes e deslocamento qufmico. 

Como cada eco e rapidamente adquirido, o deslocamento qufmico na diregao da frequencia 
e relativamente pequeno. Entretanto, existe um deslocamento qufmico muito maior ao longo do 
eixo de fase. Este artefato por deslocamento qufmico na diregao de fase nao aparece em aqui- 
si^oes padrao spin ou gradiente-eco, uma vez que ecos com diferentes codifica^oes de fase sao 
adquiridos exatamente ao mesmo tempo apds a excita^ao. Nas aquisifoes single shot, no entanto, 
o tempo necessario para a realiza^ao de um trem de codificafoes de fase significa que as codifica- 
goes de fase sao aplicadas em tempos diferentes apos a excitagao. Isso resulta em deslocamentos 
qufmicos para gordura de tipicamente 10 a 20 pixels em comparagao com 1 a 2 pixels de registro 
incorreto na aquisigao de imagens spin-eco. 

Outros artefatos que podem ser visualizados com a tecnica single shot incluem borramento 
e fantasmas ( blurring e ghosting). O borramento ocorre como resultado do decaimento em T2* 
durante o curso da aquisigao. Se o trem de ecos leva um tempo parecido para decair, o sinal do 
final da aquisigao e reduzido, resultando em perda de resolugao e borramentos. Nas aquisigoes 
EPI, metade dos ghosts do FOV ocorre como resultado de pequenos erros no tempo e forma dos 
gradientes de leitura. isso causa diferengas entre os ecos adquiridos com gradientes de leitura 



Imagem axial do cerebro em sequencia GRASE. 





Imagem axial do abdome em sequencia SE-EPI. 


positivos e negativos. Esses erros causam fantasmas na imagem real, que parece deslocada na 
dire^ao de fase pela metade do FOV. Uma vez que e diffcil eliminar totalmente os erros, geral- 
mente e feita uma corre^ao durante a reconstrufao da imagem utilizando informagao adqui- 
rtda durante o escaneamento de referenda. Apesar desse tipo de problema, essas sequencias sao 
importantes na RM clmica. 




Atecnica de imagem paralela ou codifica^ao de sensibilidade e uma tecnica de preenchimento 
do espa^o K mais eficiente que a aquisifao convencional de imagens porque preenche multiplas 
linhas do espa^o K por TR (como em FSE). Porem, diferentemente das sequencias FSE, estas 
linhas sao adquiridas designadas para determinadas bobinas emparelhadas, o que Ihes permite 
a aquisi^ao simultanea de dados. Portanto, precisamos de bobinas especificamente destinadas 
a este proposito e de um software para fazer sua conexao eletronica. Tipicamente sao utilizadas 
duas, quatro, seis ou oito bobinas, que sao dispostas em torno da area a ser examinada, embora 
as bobinas ja sejam construfdas com diversas bobinas ou canais em seu interior. O numero de 
bobinas ou canais pode exceder 32. Neste exemplo, suponhamos uma configuraqao de quatro 
bobinas (Figura 5.52): 

a bobina 1 faz a aquisifao da linha 1 e de cada quarta linha depois desta 
a bobina 2 faz a aquisifao da linha 2 e de cada quarta linha depois desta 
a bobina 3 faz a aquisifao da linha 3 e de cada quarta linha depois desta 
a bobina 4 faz a aquisifao da linha 4 e de cada quarta linha depois desta. 

Portanto, a cadaTR e feita a aquisifao de quatro linhas do espafo K. No primeiro intervaloTR: 

a bobina 1 faz a aquisifao da linha 1 
a bobina 2 faz a aquisifao da linha 2 
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a bobina 3 faz a aquisiqao da linha 3 
a bobina 4 faz a aquisiqao da linha 4. 

No segundo intervaloTR: 

a bobina 1 faz a aquisiqao da linha 5 
a bobina 3 faz a aquisiqao da linha 6 
a bobina 3 faz a aquisiqao da linha 7 
a bobina 4 faz a aquisiqao da linha 8, e assim por diante. 

O processo e repetido ate que todas as linhas sejam preenchidas. Como e feita a aquisiqao 
de quatro linhas a cada TR, o tempo de escaneamento e reduzido por um fator de 4. Algumas 
vezes esse processo recebe o norne de fator de redu^ao ou acelera^ao e e semelhante ao fator 
turbo nas sequencias FSE. O fator de reduqao e equivalente ao numero de bobinas ou de canais 
na configurafao. A configuraqao das bobinas tambem pode ser empregada para aumentar a 
resoluqao da imagem, por exemplo, conseguir urna matriz de fase de 512 no mesmo tempo 
que se leva para preencher uma de 128, ou para uma combinaqao tanto da reduqao do tempo 
de escaneamento quanto da melhoria da resoluqao. Por exemplo, duas bobinas ou canais sao 
empregados para reduzir pela metade o tempo de escaneamento e outras duas para dobrar a 
resoluqao de fase. 

Agora, observemos as linhas adquiridas por cada bobina. Voce pode observar 
na Figura 5.52 que cada bobina fez uma aquisifao a cada quatro linhas e isso, 
como resultado do espaqamento entre cada linha, e quatro vezes maior do que 
se o espafo K houvesse sido preenchido da maneira convencional. Empregando 
a analogia com o gaveteiro do Capftulo 3, significa que a profundidade de cada 
gaveta foi multiplicada por quatro e, como essa dimensao e inversamente pro- 
porcional ao tamanho do FOV na dire^ao de fase, o tamanho do FOV na direqao de fase e redu¬ 
zido a um quarto de seu tamanho original, como acontece no FOV retangular (veja o Capftulo 4). 
Como resultado, ocorre aliasing do tecido fora do FOV na direqao de fase e, portanto, cada 















































bobina produz um wrap (dobradura) da imagem (veja o Capftulo 7). Para corrigir o problema, o 
sistema usa o perfil de sensibilidade de cada bobina para calcular de onde vem o sinal em reta^ao 
a bobina, de maneira que possa ser corretamente mapeado na imagem. Esse perfil determina 
a posigao do sinal em rela^ao a imagem com base na amplitude. Um sinal proveniente de uma 
regiao localizada proximo a bobina tern uma amplitude maior do que os sinais mais distantes. 
Como resultado deste processo, o wrap e removido da imagem e, com a utilizafao de algoritmos, 
as informafoes sem wrap de cada bobina sao combinadas para produzir uma imagem unica (veja 
a Figura 9.21). 


A t&nica de imagem paralela <5 uma importante contribuifao e pode ser utilizada tanco para 
reduzir os tempos de escaneamento quanto para aprimorar a resolufao. Pode ser empregada 
com a maioria das sequencias de pulso, com o uso do software e das configurates de bobina 
apropriados. Apesar de exibir vantagens obvias em termos de tempo de escaneamento e/ou reso¬ 
lute a tecnica resulta em discreta perda da SNR. Alem disso, pode ocorrer aumento de desloca- 
mentos qmmicos devido a diferentes frequences ressonantes sendo mapeadas em cada bobina. 
A movimentafao do paciente tambem pode causar desalinhamento entre os dados de amostra- 
gens incompletas e o escaneamento de referenda. 

Frequentemente, a escolha de uma determinada sequencia de pulso e diffcil de ser feita. 
Atualmente existem tantas opt es a disposit 0 que realmente e diffcil escolher. Contudo, falando 
em termos genericos, cada sequencia de pulso e pensada para produzir determinado contraste, 
qualidade de imagem e aquisi^ao de dados. Esses fatores devem ser levados em considerate* 
quando se seleciona uma sequencia de pulso em particular. A Tabela 5.2 foi feita para ajudar 
o leitor a aplicar os termos empregados neste e em outros capftulos ao seu tipo de sistema. A 
Tabela 5.3 compara as varias tecnicas de aquisi^ao rapida de imagens. 


Tabela 5.2 Com paramo das abreviaturas usadas pelos fabricantes. 


Spin-e co 

SE 

SE 

SE 

Spin-eco rapido 

FSE 

TSE 

TSE 

1 nversao-recupera^ao 

IR 

IR 

IR 

Tempo de recuperate de inversao curto 

STIR 

STIR 

STIR 

Inversao-recuperafao com supressao do 
liquor 

FLAIR 

FLAIR 

FLAIR 

Gradiente-eco coerente 

GRASS 

FFE 

FISP 

Gradiente-eco incoerente 

SPGR 

T1 FFE 

FLASH 

Gradiente-eco balanceado 

FI ESTA 

BFFE 

True FISP 

Precessao livre no estado estacionario 

SSFP 

T2 FFE 

PSIF 

Gradiente-eco rapido 

Fast GRASS/SPGR 

i hb 

Turbo FLASH 

Eco-planar 

EPI 

EPI 

EPI 

Imagem paralela 

ASSET 

SENSE 

iPAT 

Espacial pre-satura^ao 

SAT 

REST 

SAT 

Refasagem do momento gradiente 

Flow comp 

Flow comp 

GMR 

Medias de sinal 

NEX 

NSA 

AC 

Anti-aliasing 

No phase wrap 

Foldover supression 

Oversampling 

FOV retangular 

Rect FOV 

Rect FOV 

Half Fourier imaging 


(i continua ) 





Tabela 5.2 Comparagao das abreviaturas usadas pelos fabricantes. ( Continuagao) 


Compensagao respiratoria Resp comp PEAR Resp trigger 

Driven equilibrium FR-FSE DRIVE RESTORE 

AC = number of acquisitions; ASSET = array spatial and sensitivity encoding technique ; DRIVE = driven equilibrium; FFE = fast field echo; FIESTA = 
free induction echo stimulated acquisition; FISP = free induction steady precession; FLAIR = fluid attenuated inversion recovery; FLASH = fast low 
angled shot; Flow comp = flow compensation; FR-FSE = fast recovery fast spin echo; FSE = fast spin echo; GMR = gradient moment rephasing; 
GRASS = gradient recalled acquisition in the steady state; I PAT = integrated parallel acquisition technique; MP RAGE = magnetization prepared 
rapid gradient echo; NEX = number of excitations; NSA = number of signal averages; PEAR = phase encoding artefact reduction; PSIF = mirrored 
FISP; REST = regional saturation technique; RESTORE = restore turbo spin echo; SENSE = sensitivity encoding; SPGR = spoiled GRASS; SSFP = 
steady state free precession; STIR = short tau inversion recovery, TFE -- turbo field echo; TSE = turbo spin echo; Turbo FLASH = magnetization 
prepared sub second imaging. 


Tabela 5.3 Metodos single e multi-shot. 
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90/180 
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GRASE 
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GE 
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SE-EPI 

90/180 

GE 

Segundos/subsegundos 

GE-EPI 

Inclinagao variavel 

GE 

Segundos/subsegundos 

IR-EPI 

180/90/180 

GE 

Segundos/subsegundos 
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Este capftulo trata especificamente dos artefatos produzidos por nucleos em movimento 
durante a aquisi^ao de dados. Nucleos em movimento apresentam caracterfsticas diferentes 
de contraste com relagao aos nucleos estacionarios adjacentes, e se originam basicamente de 
nucleos no sangue e no Ifquido cerebrospinal. A movimenta^ao desses nucleos causa o mapea- 
mento incorreto do sinal e resulta em artefatos denominados fantasmas de fase (phase ghosting). 
As causas de artefatos de nucleo sao coletivamente chamadas de fendmenos de fluxo. As prin¬ 
cipal sao: 

• tempo de voo (time of light) 

• fenomeno do corte de entrada (entry slice phenomenon) 

• defasagem intravoxel. 

Analisemos primeiramente os tipos e os mecanismos mais comuns de fluxo. 


MECANISMOS DE FLUXO 

Existem quatro tipos principals de fluxo (Figura 6.1). 

• Fluxo laminar, que esta em velocidades diferentes, porem consistentes, ao longo do vaso 
sangufneo. O fluxo no centro do lumen vascular e mais rapido do que aquele proximo as pare- 
des do vaso, onde a resistencia provoca a desacelera^ao. Contudo, a diferen^a de velocidade 
ao longo do vaso e constante 

• Fluxo espiral, no qual a dire^ao do fluxo sofre espiraliza^ao 

• Fluxo em turbilhao e um fluxo inicialmente laminar, mas que passa por um estreitamento ou 
estenose vascular. O fluxo no centro do lumen vascular tern alta velocidade, mas, proximo as 
paredes o fluxo, entra em espiral 

• Fluxo turbulento e aquele que segue em diferentes velocidades, que oscilam aleatoriamente. A 
diferenfa de velocidade do fluxo ao longo do vaso se altera de modo irregular. 







Fluxo laminar 



Fluxo espiral 
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Fluxo em turbilhao 



Fluxo turbulento 



Figure. 6.1 Diferentes tipos de fluxo. 


Saiba mais: mecanismos de fluxo 

As denominaqoes mais frequentes para os mecanismos de fluxo sao listadas a seguir: 

• fluxo laminar com movimento de primeira ordem (velocidade constante) 

• aceleraqao do movimento de segunda ordem 

• movimento irregular (jerk) de terceira ordem. 

Apenas o fluxo de primeira ordem pode ser compensado, pois o sistema so consegue corrigir o fluxo 
que apresenta velocidade e direqao constantes durante a aquisi^ao de dados. 
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p a d t d 

Para a produqao de sinal, um nucleo precisa receber um pulso de excitaqao e um pulso de refa- 
sagem. Se o nucleo receber apenas o pulso de excitaqao e nao for refasado, ele nao produz sinal. 
De modo similar, se um nucleo for refasado, mas nao foi anteriormente excitado, ele nao produz 
sinal. Nucleos estacionarios sempre recebem pulsos de excitaqao e de refasagem, mas os nucleos 
em movimento presentes no corte no momento da excitaqao podem ja ter safdo dele antes que 
ocorra a refasagem. Isso e denominado fenomeno de tempo de voo (Figura 6.2). Os efeitos do 
fenomeno de tempo de voo dependem do tipo de sequencia de pulso uttlizada. 

Tempo de voo nas sequencias de pulso spin-eco 

Nas sequencias de pulso spin-eco, e aplicado em cada corte um pulso de excitaqao de 90° e um 
pulso de refasagem de 180°. Portanto, cada corte e seletivamente excitado e refasado. Os nucleos 
estacionarios em um corte recebem tanto o pulso de 90° quanto o pulso de 180° e produzem 
sinal. 

Nucleos em fluxo perpendicular ao corte podem estar presentes durante o pulso de 90°, mas 
podem ja ter sai'do antes que o pulso de 180° possa ser aplicado. Estes nucleos sao excitados e 
nao sao refasados e, portanto, nao produzem sinal. Por outro lado, nucleos que nao estao pre- 



Figura 6.2 Fenomeno de tempo de voo. 





































sentes no corte durante a excitagao podem estar la durante a refasagem. Esses nucleos nao rece- 
beram excita^ao anterior e, portanto, nao produzem sinal. O fenomeno de tempo de voo resulta 
em urn vazio de sinal (signal void) proveniente dos nucleos, e o vaso aparece escuro na imagem. Os 
efeitos do tempo de voo dependem das caractert'sticas descritas a seguir. 

• Velocidade do fluxo . A medida que aumenta a velocidade do fluxo, ha menor proporgao de 
nucleos em movimento no corte, tanto durante o pulso de RF de 90° quanto do pulso de 
180°. A medida que a velocidade do fluxo aumenta, os efeitos do fenomeno de tempo de voo 
aumentam tambem. Isso e chamado de perda de sinal por alta velocidade. A medida que a 
velocidade do fluxo diminui, ha uma propor^ao maior de nucleos em movimento no corte, 
tanto durante o pulso de RF de 90° quanto do pulso de 180°. Portanto, a medida que a velo¬ 
cidade do fluxo diminui, os efeitos do fenomeno tempo de voo diminuem. Isso e chamado de 
realce ligado ao fluxo 

• TE. A medida que o TE aumenta, maior propor^ao de nucleos em movimento deixa o corte 
entre o pulso de excita^ao e o pulso de refasagem de 180°. Assim sendo, em um TE mais 
iongo, mais nucleos recebem apenas um pulso e o vazio de sinal aumenta (Figura 6.3) 
Espessura do corte. Para uma determinada velocidade constante, os nucleos levam mais tempo 
para percorrer um corte mais espesso (em comparafao com um corte mais fino). Portanto, e 
mais provavel que os nucleos recebam os dois pulsos, de 90° e de 180°, em cortes espessos. 
A medida que a espessura do corte diminui, aumenta a probabilidade de que os nucleos rece¬ 
bam apenas um dos pulsos, e o vazio de sinal aumenta. 


Tempo de voo em sequencias de pulso gradiente-eco 

Em sequencias de pulso gradiente-eco, um pulso de excitafao variivel e seguido pela refasa- 
gem do gradiente. Cada corte e seletivamente excitado pelo pulso de RF, mas o gradiente de refa¬ 
sagem e aplicado ao todo. Em outras palavras, o pulso de excitafao e seletivo para o corte, mas o 
gradiente de refasagem nao e. Portanto, um nucleo em movimento que tenha recebido um pulso 
de excita^ao sofrera refasagem, independentemente de sua posifao no corte, e produzira sinal. 



Figura 6.3 Tempo de voo versus TE. 






















Alem disso, oTR muito curto, geralmente associado a sequencias de pulso gradlente-eco, tende a 
saturar nucleos estacionarios, os quais recebem repetidos pulsos de RF, de modo que os nucleos 
em movimento parecem emitir um sinal mais alto. Isso sera discutido posteriormente. Portanto, 
em sequencias de pulso gradiente-eco, o realce do fluxo de sinal aumenta e essas sequencias de 
pulso sao ditas como sendo sensfveis ao fluxo. 

Resumo 

• Os fenomenos de tempo de voo produzem realce associado ao fluxo ou a perda de sinal de 
alta velocidade 

• O realce associado ao fluxo aumenta a medida que: 

0 a velocidade de fluxo diminui 

0 oTE diminui 

0 a espessura do corte aumenta 

• A perda de sinal de alta velocidade aumenta a medida que: 

0 a velocidade de fluxo aumenta 

0 oTE aumenta 
0 a espessura do corte diminui. 





O fenomeno do corte de entrada esta relacionado com o historico de excitaqao do nucleo. 
Nucleos que tenham recebido repetidos pulsos de RF durante uma aquisiqao com TR curto sao 
considerados saturados porque e mais provavel que seus momentos magneticos estejam orienta- 
dos na direqao spin-down (veja o Capftulo 1). Isso acontece porque o TR nao e longo o suficiente 
para que se de a recuperafao longitudinal de magnetiza^ao dos tecidos onde se localizam esses 
nucleos. Os nucleos que nao recebem repetidos pulsos de RF sao considerados nao saturados, 
uma vez que seus momentos magneticos estao orientados principalmente na direqao spin-up. O 
sinal que produzem e diferente daquele de nucleos saturados (Figura 6.4). 




Figura 6.4 Diferen^as de contraste entre spins saturados e nao saturados. 




































Nucleos estacionarios em um corte tornam-se saturados apos pulsos de RF repetidos, especial- 
mente quando oTR e curto. Nucleos em fluxo perpendicular ao corte entram nao saturados, uma 
vez que nao estavam presentes durante as repetidas excitaqoes. Eles, portanto, produzem um sinal 
diferente daquele de nucleos estacionarios. Isso e chamado de fendmeno do corte de entrada ou 
efeito de influxo (inflow), visto que e mais proeminente no primeiro corte de uma serie. 

Os cortes no meio da “pilha” exibem menor fenomeno do corte de entrada, uma vez que os 
nucleos em movimento receberam maior numero de pulsos de excitafao no momento em que 
alcanqam esses cortes. Em outras palavras, eles se tornam mais saturados e sua intensidade de 
sinal depende principalmente doTE, TR, angulo de inclinafao e das caracterfsticas de contraste 
do tecido onde estao localizados. 

O fenomeno do corte de entrada so diminui se os nucleos tiverem recebido repetidos pulsos 
de excitaqao. A taxa na qual os nucleos recebem os pulsos de excitaqao determina a magnitude 
do fenomeno. Qualquer fator que influencie a taxa na qual os nucleos recebem a repetiqao dos 
pulsos de excitaqao afeta a magnitude do fenomeno. Portanto, o fenomeno do corte de entrada 
depende do que sera descrito a seguir. 

• TR. O TR e o intervalo de tempo entre cada pulso de excitafao. Um TR curto resulta no 
aumento da taxa na qual a RF e aplicada. Em outras palavras, um TR curto reduz o intervalo 
de tempo entre os sucessivos pulsos de RF. Portanto, um TR curto reduz a magnitude do feno¬ 
meno do corte de entrada 

• Espessura do corte . Nucleos em movimento a uma velocidade constante levam mais tempo para 
atravessar um corte espesso do que um corte mais fino. E mais provavel que nucleos percor- 
rendo cortes espessos recebam mais pulsos de RF do que nucleos atravessando cortes finos. 
Portanto, o fenomeno do corte de entrada e reduzido em cortes espessos, se comparados com 
cortes mais finos 

• Velocidade de fluxo. A velocidade do fluxo tambem influencia a taxa na qual um nucleo em movi- 

/ * 

mento recebe pulsos de RF. E mais provavel que nucleos em fluxo rapido passem para o corte 
seguinte quando o pulso de RF e aplicado do que nucleos em fluxo lento. Portanto, o feno¬ 
meno do corte de entrada e reduzido a medida que a velocidade do fluxo diminui 

• Sentido do fluxo. O sentido do fluxo e, provavel mente, o fator mais importante na determinafao 
da magnitude do fenomeno do corte de entrada. Fluxo no mesmo sentido da selefao de corte 
e denominado fluxo de corrente. Fluxo no sentido oposto a seleqao do corte e denominado 
fluxo contracorrente 

° Fluxo de corrente. Os nucleos em movimento fluem no mesmo sentido da seleqao do 
corte. E mais provavel que os nucleos recebam repetidos pulsos de excitaqao de RF 
enquanto se movem de um corte para o seguinte. Portanto, eles se tornam saturados 
relativamente rapido e, consequentemente, o fenomeno do corte de entrada e rapida- 
mente reduzido 

° Fluxo contracorrente. Os nucleos em movimento fluem no sentido oposto a excitaqao do 
corte. Os nucleos em movimento permanecem nao saturados porque quando entram em 
um corte e menos provavel que tenham recebido pulsos de excitafao anteriores. O feno¬ 
meno do corte de entrada nao e rapidamente reduzido e ainda existe no interior da “pilha” 
de cortes (Figura 6.5). 

Resumo 

O fenomeno do corte de entrada e maior: 

• no primeiro corte da pilha 

• quando se utiliza um TR longo 

• em cortes finos 

• com fluxo rapido 

• em fluxo contracorrente. 
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Figura 6.5 Fluxo de corrente e contracorrente. 



Saiba mais: o fenomeno do corte de entrada na pratica cl mica 

Observe as Figuras 6.6 a 6.9, que representam quatro cortes axiais do abdome, prescritos e excitados 
da parte mais inferior ate a mais superior. A Figura 6.6 representa o primeiro corte, a Figura 6.7 repre- 
senta o segundo corte, a Figura 6.8 representa o terceiro corte e a Figura 6.9 representa o quarto corte 
na pilha de cortes. O corte 1 foi o primeiro a ser obtido e o corte 4, o ultimo, naquela aquis^ao. 

Observe nas imagens a intensidade do sinal da aorta e da veia cava inferior (VCI). Embora as duas 
contenham sangue e devam apresentar sinal de mesma intensidade em todos os cortes, fica claro que 
isso nao acontece. No corte 1, a VCI tern aita intensidade de sinal e a aorta baixa intensidade de sinal. 
No corte 4, o contraste e oposto, isto e, a VCI se mostra escura e a aorta, brilhante. Alem disso, a VCI e 
mais escura no corte 4 do que a aorta no corte 1. 

Essa aparencia se deve ao fenomeno do corte de entrada. No corte 1, os nucleos na VCI nao estao 
saturados porque fazem o percurso para cima, vindos das pernas, e nao receberam um pulso de excita* 
qao anterior por nao estarem posicionados na pilha de cortes. Portanto, no corte 1, esses nucleos rece- 
bem seu primeiro pulso de RF e retornam um sinal de alta intensidade, na medida em que seus momen- 
tos magneticos se encontram principalmente na direqao spin-up e nao estao saturados. Os nucleos da 
aorta, contudo, estao saturados e retornam um sinal de baixa intensidade porterem sido excitados por 
pulso de RF enquanto faziam o percurso para baixo atraves da pilha de cortes durante a aquisiqao, e seus 
momentos magneticos se encontram orientados principalmente na direqao spin-down. 

No corte 4, o efeito e oposto ao que acontece no corte 1. Os nucleos da aorta agora nao estao 
saturados, uma vez que sao provenientes da cabe^a e bra^s e nao receberam pulsos de RF anteriores. 
Portanto, no corte 4 esses nucleos recebem seu primeiro pulso de RF e retornam um sinal de alta intensi¬ 
dade, na medida em que seus momentos magneticos se encontram principalmente na direqao spin-up. Os 
nucleos da VCI, contudo, estao saturados pelos repetidos pulsos de RF, na medida em fazem o percurso 
atraves da pilha de cortes durante a aquisiqao, e seus momentos magneticos se encontram orientados 
principalmente na direqao spin-down. Nos cortes 2 e 3, no entanto, esse efeito inflow e reduzido ja que os 
nucleos de am bos os vasos ja receberam pulsos de RF. 

A VCI aparece mais escura no corte 4 do que a aorta no corte 1 porque o fluxo na VCI e a favor da 
corrente em relaqao a excitaqao do corte, enquanto o fluxo na aorta e contracorrente. Portanto, os 
nucleos na VCI recebem um numero maior de pulsos de RF, pois viajam na mesma direqao da excitaqao 
do corte do que os nucleos da aorta, que viajam na direqao oposta a excita^ao do corte. Esse efeito e 
raramente observado na pratica clfnica devido ao emprego de tecnicas de compensa^ao de fluxo, como 
a pre-satura^ao espacial, que o elimina. Isso sera discutido posteriormente. 
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Figura 6.6 Imagem axial, ponderada em T1 do corte 1 (inferior). 



Figura 6.7 Imagem axial, ponderada em T1 do corte 2. 


Defasagem intravoxel 

Gradientes alteram a potencia do campo magnetico, a frequencia precessional 
e a fase dos nucleos. Nucleos que fluem ao longo do gradiente sofrem rapida ace- 
lera^ao ou desacelera^ao dependendo da dire^ao do fluxo e da aplica^ao do gra¬ 
diente. Portanto, nucleos em movimento podem ganhar fase (se sofrerem acelera- 
fao) ou perder fase (se sofreram desacelerafao) (veja a analogia com o relogio, no 
Capftulo 1). 









Figura 6.8 Imagem axial, ponderada em T1 do corte 3. 



Figura 6.9 Imagem axial, ponderada em T1 do corte 4 (superior). 


Se um nucleo em movimento estiver localizado na proximidade de um nucleo estacionario em 
um voxel, havera uma diferenqa de fase entre eles. Isso acontece porque o nucleo em movimento 
ganhou ou perdeu fase em relaqao ao nucleo estacionario, devido ao movimento ao longo do 
gradiente. Portanto, nucleos dentro de um mesmo voxel estao fora de fase um em relaqao ao 
outro, que resulta na redufao da amplitude total de sinal emitida pelo voxel. Isso e denominado 
defasagem intravoxel (Figura 6.10). A magnitude da defasagem intravoxef depende do grau de 
turbulencia. Em fluxos turbulentos, os efeitos da defasagem intravoxel sao irreversfveis. Em fluxos 
laminares, a defasagem intravoxel pode ser compensada sempre que a velocidade e a direpao do 
fiuxo sejam constantes. 
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Figura6.10 Defasagem intravoxel. 


Resumo 

• O fluxo influencta a qualidade da imagem 

• Os efeitos de tempo de voo produzem vazio de sinal ou realce 

• Os efeitos do fenomeno do corte de entrada produzem uma intensidade diferente de sinal para 
nucleos em movimento 

• A intensidade do sinal no lumen do vaso tambem e afetada pelo mecanismo de fluxo. 

COM PENSA(^AO PARA OS FENOMENOS PE FLUXO 

Introdugao 

Nucleos em movimento produzem uma gama perturbadora de intensidades de sinal. Idealmente, 
isso exigiria uma compensagao para que os efeitos adversos sobre a qualidade da imagem e sua 
interpretagao pudessem ser minimizados. Existem diversos metodos para ajudar a reduzir os artefa- 
tos de fluxo, e e o que discutiremos agora. Essas tecnieas tambem conseguem reduzir mapeamento 
incorreto de fase em fluxos com pulso, como o sangue e o Ifquido cerebrospinal. Isso sera discutido 
em mais detalhes no Capftulo 7. Os metodos para redugao de fenomenos de fluxo sao: 

• refasagem do eco par 

• anulagao do momento gradiente 

• pre-saturagao espacial. 







Se dois ou mais ecos forem produzidos em uma sequencia spin-eco , a defasagem intravoxel 
pode ser reduzida fazendo-se a aquisigao de cada segundo eco sucessivo (eco par) em um multi- 
plo do primeiro TE; por exemplo, dois ecos, primeiro TE 40 ms e segundo TE 80 ms. Isso funciona 
de acordo com o prinapio de que nucleos em movimento que estao fora de fase no primeiro eco 
estao em fase no segundo, sempre que seja fornecida aos nucleos exatamente a mesma quanti- 
dade de tempo para a refasagem que Ihes foi dada para defasar. Em outras palavras, se no pri- 
meiro eco de 40 ms eles se encontravam fora de fase, 40 ms mais tarde (aos 80 ms) estarao em 
fase novamente. Isso e denominado refasagem do eco par e pode ser empregado para reduzir 
artefatos em imagens ponderadas emT2. 



do momento gradiente (anulagao) 


A refasagem do momento gradiente compensa os valores alterados de fase dos nucleos em 
movimento ao longo do gradiente. Ela emprega gradientes adicionais para corrigir as fases alte- 
radas de volta a seus valores originais e segue os mesmos princfpios que o sistema de gradiente 





















balanceado utilizado para equilibrar sequencias gradiente-eco (veja o Capftulo 5). Os nucleos em 
movimento nao ganham ou perdem fase devido a presenqa do gradiente principal. 

A refasagem do momento gradiente e realizada pelo gradiente de seleqao de corte e/ou pelo 
gradiente de leitura (readout). O gradiente muda sua polaridade de positiva para duplo negativa 
e depois para positiva novamente. Um nucleo em movimento fluindo ao longo desses gradientes 
experimenta diferentes potencias de campo magnetico, e sua fase se altera de acordo com isso. 
A Figura 6.11 mostra o que acontece; um spin em movimento ganha 90° de fase a medida que 
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Figura 6.11 Refasagem do momento gradiente (anulagao). 













passa ao longo do primeiro lobo positive de gradiente e depots perde 180° de fase a medida que 
passa pelo lobo duplamente negativo do gradiente. Sua mudanqa de fase nesse estagio e a de que 
perdeu 90° de fase. Como passa depois pelo ultimo lobo positivo do gradiente, isto e corrigido 
de modo que a altera^ao efetiva de fase e essencialmente zero. 

A refasagem do memento gradiente reduz predominantemente a defasagem intravoxel. A 
medida que os deslocamentos (shifts) de fase dos nucleos em movimento sao corrigidos, os arte- 
fatos de movimento de fluxo sao reduzidos. Na Figura 6.12 pode ser claramente observado o 
artefato fantasma (ghosting ) da aorta. Isso foi removido na Figura 6.13, onde houve aplica^ao de 
refasagem do momento gradiente. 

A refasagem do momento gradiente assume velocidade e dire^ao constantes ao longo do gra¬ 
diente a qualquer tempo dado. E mais efetiva em fluxos laminares lentos e, portanto, e frequen- 
temente denominada compensa^ao de movimento de primeira ordem. Um fluxo pulsatil nao 
e estritamente constante, por isso a refasagem do momento gradiente costuma ser mais efetiva 
nos fluxos venosos do que em fluxos arteriais. Tambem e menos efetiva em fluxos turbulentos e 
rapidos perpendiculares ao corte. 

Como a refasagem do momento gradiente utiliza gradientes adicionais, ela aumenta o TE 
mmimo. Se o sistema for for^ado a realizar tarefas extras de gradiente, o intervalo de tempo sera 
maior ate que esteja pronto para fazer a leitura do eco. Como resultado, menos cortes estarao 
disponfveis para um dado TR, ou o TR, e consequentemente o tempo de exame, tera que ser 
automaticamente aumentado para a aquisifao dos cortes selecionados. 


Os pulsos de pre-saturagao espacial anulam o sinal dos nucleos em movimento de maneira 
que os efeitos dos fenomenos de entrada de corte e de tempo de voo sao minimizados. A pre- 
satura^ao espacial aplica um pulso de RF de 90° a um volume de tecido fora do FOV. Qualquer 
nucleo em movimento no volume recebe o pulso de 90°. Quando o nucleo entra na pilha de cor¬ 
tes, ele recebe um pulso de excita^ao e e saturado. Se estiver totalmente saturado a 180°, ele nao 
tern componente transversal de magnetiza^ao e produz um vazio de sinal (Figura 6.14). 



Figura 6.1 2 Imagem axial do abdome em sequencia gradiente-eco coerente, ponderada em T2*, mostrando 
um artefato de fluxo na aorta. Nao foi empregada refasagem do momento gradiente. 







Figura 6.13 Imagem axial do abdome em sequencia gradiente-eco coerente, ponderada emT2* com refasa- 
gem do momento gradiente. O artefato foi em grande parte eliminado. 


Nucleos em movimento 

no vaso Nucleos estacionarios 




PH 


co 

oo 

oo 

oo 

oo 

\m * 

- > 

Pulse de 
excitagao 

(corte) 

oo 

oo 

QC 

VI 

t t 
? • 



V 



Figura 6.14 Pre-saturagao espacial. 
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Para serem efetivos, os pulsos de pre-saturagao devem ser colocados entre o fluxo e a pilha de 
cortes para que seja anulado o sinal dos nucleos em movimento entrando no FOV. Em imagens 
sagitais e axiais, os pulsos de pre-saturagao geralmente sao colocados acima e abaixo do FOV, 
para que o fluxo arterial proveniente de cima e o fluxo venoso vindo de baixo sejam saturados. 
O emprego de pulsos de pre-saturagao de direita e esquerda algumas vezes pode ajudar na aqui- 
sigao de imagens no piano coronal (especialmente do torax), para saturar o fluxo dos vasos 
subclavios. 

Os pulsos de pre-saturagao espacial tambem podem ser trazidos para o proprio FOV. Isso 
permite que as areas que produzem artefatos (como a aorta) sejam pre-saturadas, para que 
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seja reduzido o mapeamento incorreto de fase (veja o Capftulo 7). Os pulsos de pre-saturafao 
somente apresentam utilidade quando aplicados a tecidos. Se aplicados no ar, nao sao efetivos. 
ESes aumentam a RF que e aplicada ao paciente, o que pode aumentar os efeitos de calor (veja o 
Capftulo 10). Os pulsos de pre-satura^ao tambem podem reduzir o numero de cortes dispomveis 
e, portanto, devem ser empregados adequadamente. 

Os pulsos de pre-saturafao somente sao efetivos se os nucleos em movimento receberem um 
pulso de pre-satura^ao de 90°. Os pulsos sao aplicados ao redor de cada corte pouco antes do 
pulso de excita^ao. Portanto, oTR e o numero de cortes determinam o intervalo entre a aplicafao 
de cada pulso de pre-satura^ao. Para otimizar a pre-satura^ao, use todos os cortes permitidos 
a um determinado TR. Como a pre-saturafao produz vazio de sinal, geralmente e empregada 
em imagens ponderadas em T1 e por densidade protonica, nas quais os fluidos (tanto o sangue 
quanto o Ifquido cerebrospinal) sao escuros de toda maneira. As Ftguras 6.15 e 6.16 mostram 
imagens axiais do abdome em sequencia gradiente-eco ponderada em T1 com e sem a pre-satura- 
£ao. O artefato fantasma da aorta observado na Figura 6.15 e, em grande parte, eliminado pelo 
emprego de pulsos de pre-satura^ao espacial, como mostra a Figura 6.16. Observe tambem que 
a intensidade do sinal da aorta e reduzida pelo uso da pre-satura^ao. 

A pre-satura^ao anula o sinal e pode, por conseguinte, ser especificamente utilizada para eli- 
mina^ao de determinados sinais. As principals aplicafoes sao: 

• pre-saturafao qufmica 

• recupera^ao de inversao espacial (SP1R). 


Pre-saturafao qufmica 

O hidrogenio existe em diferentes ambientes qufmicos do organismo, principalmente nas 
mo I ecu las de gordura e agua (veja o Capftulo 2). A frequencia precesstonal da gordura e um 
pouco diferente daquela da 4gua. A medida que aumenta a potencia do campo magn^tico prin- 
cipal, a diferenfa nas frequencias tambem aumenta. Por exemplo, para uma potencia de 1,5 T, 
a frequencia precessional entre a gordura e a agua e de aproximadamente 220 Hz, quer dizer, a 
gordura precessa 220 Hz mais baixo que a agua. Na potencia de 1 T, a diferenfa e reduzida para 



Figura 6.1 5 Imagem axial do abdome em sequencia gradiente-eco coerente, ponderada emT2*, mostrando 
um artefato de fluxo na aorta. Nao foi empregada pre-saturafao espacial. 









Figura 6.16 Imagem axial do abdome em sequencia gradiente-eco coerente, ponderada em T2*, empregando 
pre-satura^ao espacial nas partes inferior e superior do corte. O artefato foi em grande parte eiiminado e o 
sinal do vaso, anulado. 


147 Hz. A diferen^a na frequencia precessional entre a gordura e a agua e denominada desloca- 
mento quimico (chemicalshift), que pode ser empregado para anular especificamente o sinal ou da 
gordura ou da agua. Essa e uma tecnica importante para estabelecer as diferen^as entre patologia 
(que se constitui principalmente de agua) e tecido normal (que frequentemente contem gordura). 
Para saturar ou anular o sinal da gordura ou da agua, a diferenfa de frequencia precessional entre 
ambas tem de ser grande o suficiente para que possam ser isoladas uma da outra. Portanto, a 
saturafao da gordura ou da agua e alcanfada mais efetivamente em sistemas com campos mag¬ 
neticos de alta potencia. 


Satura^ao da gordura 

Para saturar o sinal da gordura, deve-se aplicar urn pulso de prd-satura?ao de 90° na mesma 
frequencia precessional da gordura a todo o FOV (Figura 6.17). O pulso de excita^ao de RF e, 
entao, aplicado aos cortes e os momentos magneticos dos nucleos de gordura se inclinam em 
satura^ao. Se forem inclinados a 180°, eles nao tem componente de magnetizafao transversal 
e produzem um vazio de sinal. Os nucleos de agua, no entanto, sao exdtados, entram em refa- 
sagem e produzem sinal. As Figuras 6.18 e 6.19 comparam imagens axiais da glandula parotida, 
ponderadas em T2, com e sem pre-satura^ao de gordura. O uso da pre-satura^ao da gordura 
aumentou a CNR entre a lesao e o tecido normal, uma vez que os componentes lipfdicos na base 
do cranio foram anulados. 


Satura^ao da agua 

Para saturar o sinal da agua e preciso aplicar a todo o FOV um pulso de pre-saturafao na 
mesma frequencia precessional da agua (Figura 6.20). O pulso de excita^ao de RF e, entao, apli¬ 
cado aos cortes e os momentos magneticos dos nucleos de agua se inclinam em satura^ao. Se 
forem inclinados a 180°, eles nao terao componente de magnetizafao transversal e produzirao 
um vazio de sinal. Os nucleos de agua, no entanto, sao excitados, entram em refasagem e produ- 
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< -220 Hz a 1,5 T -► 

Figura 6.17 Satura^ao da gordura. 



Figura 6.18 imagem axiai FSE ponderada em T2 sem satura^ao de gordura. 



Figura 6.19 Imagem axial ponderada em T2 com satura^ao de gordura. 
















« -220 Hz a 1,5 T • 

Figura 6.20 Saturate da agua. 


zem sinal. As Figuras 6.21 e 6.22 comparam imagens axiais do ffgado, ponderadas em T2, com 
e sem pre-satura^ao da agua. Qualquer lesao lipfdica no ffgado sera mais bem observada apos a 
saturaqao da agua, uma vez que o sinal normal do ffgado foi anulado. 

Para ser utilizada efetivamente, deve haver uma distribui^ao uniforme de agua e gordura por 
todo o FOV. O pulso de RF de pre-satura^ao e transmitido na mesma frequencia e igualmente 
por todo o FOV, de maneira que uma Area particularmente densa de gordura receba a mesma 
energia de pre-saturafao que uma area com pouca gordura. Nessa circunstancia, a satura^ao da 
gordura e menos efetiva. Alem disso, os gradientes aplicados para a codifica^ao espacial variam 
a frequencia atraves do corte ou do volume de imagem. Portanto, a melhor saturagao ocorre no 



Figura 6.21 Imagem axial ponderada em T1 sem satura^ao de agua. 
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Figura 6.22 Imagem axial ponderada em T1 com satura^ao de agua. 


centro do corte ou na parte central de uma aquisigao por volume. A pre-satura^ao da gordura 
e da dgua aplica pulsos de RF adicionais ao corpo do paciente e, portanto, reduz o ndmero de 
cortes disponfveis em um determinadoTR. 

Os pulsos de pre-satura^ao sao aplicados ao FOV antes da excita^ao de cada corte. O inter- 
valo entre os pulsos de pre-satura^ao e denominado SAT-TR e e igual ao tempo TR do exame 
dtvidldo pelo numero de cortes. Se o SAT-TR for mais longo que os tempos T1 da gordura e da 
agua, os momentos magneticos da gordura ou da agua podem nao ser saturados, uma vez que 
tiveram tempo de se recuperar antes da aplicaqao de cada pulso de pr^-saturapo. Para evitar que 
isso aconte^a, prescreva sempre o maior numero possfvel de cortes dispomveis para um determi- 
nado TR, de modo que o SAT-TR seja reduzido ao rmnimo. 

Qualquer tecido pode ter o sinal anulado dessa maneira, desde que um pulso de RF equi- 
valente a sua frequencia de precessao seja aplicado ao volume de imagem antes da excita^ao. 
Por exemplo, o silicone pode ser saturado para anular seu sinal na aquisiqao de imagens das 
mamas. Essa e uma tecnica muito util para detec^ao de ruptura de implantes. A pre-satura^ao 
espacial tambem e util para reduzir artefatos, como mapeamento incorreto de fase e aliasing (veja 
o Capi'tulo 7). 


Recupera^ao de inversao espacial SPIR (spatial inversion recovery) 

Nesta tecnica um pulso de RF na mesma frequencia precessional da gordura 6 aplicado ao 
volume de aquisifao de imagem, porem, diferentemente da pre-satura^ao qui'mica, esse pulso 
tern magnitude de 180°. Assim, os momentos magneticos da gordura sao totalmente invertidos 
na dire^ao do eixo -Z. Depois de um tempo T1, que corresponde ao ponto nulo da gordura, e 
aplicado um pulso de excitafao de 90°. Como nesse momento a gordura nao tern magnetizafao 
longitudinal, o pulso de excita^ao nao produz magnetiza^ao transversal na gordura. E, desse 
modo, o sinal da gordura e anulado (Figuras 6.23 e 6.24). 

Portanto, essa tecnica combina a satura^ao da gordura e mecanismos de inversao simiiares 
a sequencias STIR (veja o Capftulo 5) para eliminar o sinal da gordura. Entretanto, apresenta 




Figura 6.23 Imagem sagital da pelve, FSE, ponderada emT2. 



Figura 6.24 Imagem sagital da pelve, FSE, ponderada em T2 com SP1R. A gordura foi suprimida. 


diversas vantagens sobre os outros dois metodos. A satura^ao qufmica e muito dependente da 
homogeneidade do campo magnetico principal, umavez que exige que a frequencia precessional 
da gordura seja a mesma sobre todo o volume de imagem. SPIR e muito menos suscetfvel ao 
campo porque a anulagao tambem ocorre pela sele^ao de um tempo de inversao correspondente 
ao ponto nulo da gordura. Isso depende do tempo T1 de recuperafao da gordura mais do que 
de sua frequencia precessional, e os tempos de relaxamento nao sao afetados por pequenas alte- 



ra^oes na homogeneidade do campo. Contudo, como as sequencias STIR se apoiam totalmente 
nos tempos de recuperafao T1 para anular o sinal, e nao nas frequences de precessao, e menor 
a probabilidade de que sejam afetadas por Heterogeneidades do que por mdtodos com saturaqao 
de gordura, como SPIR e satura^ao de gordura. 

As Figuras 6.25 e 6.26 comparam uma aquisifao STIR com uma imagem SPIR, o que mostra 
claramente a anula^ao mais uniforme do sinal da gordura na sequencia STIR. No entanto, em 
sequencias STIR, o sinal do gadolmio pode ser anulado juntamente com o da gordura, uma vez 
que o gadolmio encurta os tempos de recupera^ao T1 dos tecidos captando o contraste forne- 



Figura 6.25 Imagem axial STIR. A gordura foi suprimida de modo uniforme. 



Figura 6.26 Imagem axial STIR. A supressao irregular da gordura pode ser claramente observada devido a 
heterogeneidades de campo. 








cido pela gordura {veja o Capftulo 11). As sequencias STIR nunca sao aplicadas apos a admi¬ 
nistrate) de gadolfnio. Nas sequencias SPIR, no entanto, isso nao acontece porque o sinal da 
gordura e seletivamente invertido e anulado, deixando o gadolfnio intocado. Por conseguinte, as 
sequencias SPIR sao empregadas para anulat° do sinal da gordura quando ha administrate 
de gadolfnio. 


Saiba mais: tecnicas de supressao 

Ja discutimos diversas maneiras de anular o sinal da gordura. A nao ser que exista um lipoma (tumor 
de tecido adiposo), a gordura geralmente e considerada um tecido normal. Em sequencias onde tanto a 
gordura quanto a agua ou a gordura e o gadolfnio retornam alto sinal, frequentemente e necessario anu¬ 
lar o sinal da gordura para visualizar a agua (que pode indicar patologia) com mais clareza. Sao exemplos 
as sequencias TSE ponderadas em T2. Atuaimente o sinal da gordura e anulado por: 

. saturate da gordura 
• STIR 
. SPIR 

aquisiqa 0 de imagens fora de fase (tecnica de Dixon). Esta tecnica € utilizada em sequencias gradien- 
te-eco para anular o sinal proveniente de voxels nos quais coexistem nucleos das moleculas de gordura 
e de agua. Isso e alcanqado selecionando-se um determinado TE, no qual gordura e agua se apresen- 
tem fora de fase, uma em relat° a outra. Como estao incoerentes, nenhum sinal do voxel e recebido 
(Figuras 6.27 e 6.28) (leia mais sobre diferenqa de fase entre a gordura e a agua no Capftulo 7). 

Contudo, e possfvel anular o sinal de muitos tipos de tecido. Isso pode ser conseguido pela aplicato 
de um pulso de saturate a uma frequencia especffica do tecido para que seja anulado no FOV antes da 
aplicat° pulso de excitaqae. O sinal dos tecidos tambem pode ser anulado empregando-se um pulso 
de inversao seguido de um pulso de excitaqae a um tempo de retardo {delay) equivalente ao ponto nulo 
daquele tecido (veja o Capftulo 5). O sinal do ffgado e do baqo pode ser especificamente anulado, do 
mesmo modo que materiais, como o silicone. 



Figura 6.27 Imagem axial gradiente-eco, em fase. 









I igura 6.28 I mage m axial gradiente-eco, fora de fase. 


Resumo 


Refasagem do eco par: 

utiliza ecos balanceados nos quais os ecos pares apresentam menor defasagem do que ecos 
urn pares 

• reduz a defasagem intravoxel 

• e empregada principalmente em sequencias de imagens ponderadas em T2. 

Refasagem do memento gradiente: 

utiliza gradientes adicionais para corrigir valores de fase alterados 

• reduz artefatos por defasagem intravoxel 

• e mais efetiva em fluxo laminar lento dentro do corte. 


Pre-satura^ao: 

utiliza pulsos de RF adicionais para anularo sinal de nucleos em movimento 

reduz artefatos resultantes dos fenomenos tempo de voo e do corte de entrada (pre-saturafao 

espacial) 

fornece vazio de sinal aos nucleos em movimento (pre-saturafao espacial) 
e utilizada principalmente na aquisi^ao de imagens ponderadas em T1 (pre-saturafao espa¬ 
cial) 

e efetiva tanto para fluxos rapidos quanto lentos (pre-satura^ao espacial) 
aumenta a deposi^ao de RF no organismo do paciente 

pode ser utilizada dentro do FOV para anular o sinal da gordura e da 4gua e reduzir a ocorren- 
cia de aliasing (pre-satura^ao qufmica). 










Artefatos e Compensafoes 


■ Introdu^ao, 187 
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(cross-talk), 210 

■ Artefato em zfper, 211 

■ Artefato de sombreamento (shading), 212 

■ Artefato de Moire, 213 

■ Angulo magico, 214 


Introdu^ao 

Todas as imagens de RM apresentam certo grau de artefatos. Portanto, e muito importante 
que as causas desses artefatos sejam compreendidas e compensadas sempre que possfvel. Alguns 
artefatos sao irreversfveis e podem apenas ser reduzidos, nao eliminados. Outros podem ser sim- 
plesmente evitados. Este capftulo discutira as aparencias, causas e solufoes dos artefatos mais 
encontrados em RM. 


Mapeamento incorreto 




Apar£ncia 

O mapeamento incorreto da fase (artefatos fantasmas) produz replicafoes de movimentos 
anatomicos atraves da imagem na dire^ao da codifica^ao de fase. Geralmente resulta de movi¬ 
mentos periodicos do corpo durante o exame, como o movimento da parede toracica durante a 
respiragao (Figura 7.1), o movimento pulsatil dos vasos e do Ifquido cerebrospinal, movimentos 
dos olhos e deglutifao. Ao se observar a imagem, a dire^ao de codifica^ao de fase sempre pode 
ser determinada a partir da dire^ao do mapeamento incorreto da fase (artefato fantasma). 


O mapeamento incorreto da fase e causado por movimenta^ao das estruturas anatomicas ao 
longo do eixo de codifica^ao do gradiente durante a sequencia de pulso. Ocorre apenas ao longo 
do eixo do gradiente pelos motives descritos a seguir. 

• O gradiente de codifica^ao de fase tern amplitude diferente a cada TR, enquanto os gradientes 
de frequencia e de sele^ao de corte tern a mesrna amplitude a cada TR (veja o Capftulo 3). 




Figura 7.1 Imagem axial do abdome durante um movimento respiratorio, mostrando o mapeamento incor- 
reto da fase. 


Portanto, se a area anatomica se movimentar durante o exame, fica mal colocada na direfao 
de codifica^ao de fase, uma vez que o gradiente de fase se altera. Imagine a parede toracica 
se movimentando durante o exame, como e mostrado na Figura 7.2. Durante a expira^ao, a 
parede toracica esta localizada em uma posi^ao ao longo do gradiente de codifica^ao de fase, 
mas na inspira^ao moveu-se para outra posifao durante a codifica^ao de fase seguinte. Sao 
fornecidos diferentes valores de fase 4 parede toracica dependendo de sua posijao ao longo 
do gradiente, porexemplo, 3 h e 2 h. Consequentemente, a regiao anatomica que se moveu e 
incorretamente imapeada no FOV ao longo do gradiente de codificafao de fase 
• Existe um retardo (time delay) entre a codificafao de fase e a leitura (Figura 7.2). Portanto, 
existe a possibilidade de que a parte anatomica tenha se movido entre a codifica^ao de fase e 
o momento da leitura do sinal durante a codificafao de frequencia e a inser^ao no espa^o K. 
Nao ocorre mapeamento incorreto ao longo do eixo de frequencia, uma vez que a codifica^ao 
da frequencia e irealizada a medida que e feita a leitura e a digitalizafao do sinal. 

Solu^ao 

Existem diversas maneiras de reduzir o mapeamento incorreto de fase. Entretanto, a elimina- 
$ao completa e impossfvel, a nao ser, naturalmente, que se esteja examinando um cadaver. As 
solu^oes para o mapeamento incorreto estao associadas as suas causas espeaficas. 



Como o artefato fantasma ocorre apenas ao longo do eixo de fase, a dire£ao da codificafao 
da fase pode sertrocada, de modo que o artefato nao interfira na area de interesse do exame. Por 
exemplo, em uma imagem sagital da coluna cervical, a codifica^ao de frequencia geralmente e 
realizada pelo gradiente Z (da cabe^a para os pes), uma vez que este e o eixo mais longo do corpo 
do paciente no piano sagital (Figura 7.3). A fase, consequentemente, e anteroposterior e realizada 
pelo gradiente Y. A deglutifao e o movimento pulsatil das arterias carotidas ao longo do eixo de 
fase produzem o artefato fantasma sobre a medula espinal. A troca de fase e frequencia, de modo 
que o gradiente Y (anteroposterior) realize a codificafao de frequencia e o gradiente Z realize a 
codifica^ao de fase, coloca o artefato no eixo da cabefa para os pes de maneira que nao obscu- 
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Figura 7.2 Causas do mapeamento incorreto da fase. 


reqa a medula espinal (Figura 7.4). Esta soluqao tambem e util na aquisiqao de imagem sagital 
do joelho, para remover artefatos que se originam da arteria poplftea, e na aquisiqao de imagem 
axial do torax, na qual as estruturas do mediastino anterior sao obscurecidas pela aorta. De que 
modo voce acha que a fase e a frequencia devem ser localizadas nestes exemplos? 


A pre-saturaqao (discutida no Capftulo 6) anula o sinal proveniente de areas especfficas. A 
colocaqao de volumes de pre-satura^ao sobre a area que esta produzindo o artefato anula o sinal 
e reduz o artefato. Por exemplo, na aquisiqao de imagem sagital da coluna cervical, a degluti^ao 
do paciente produz artefatos fantasmas ao longo do eixo de fase (anteroposterior) e obseurece 
a medula espinal. Se um pulso de pre-saturaqao fortrazido para o FOV e colocado sobre a gar- 
ganta, o artefato sera reduzido. Alem disso, a pre-saturaqao reduz artefatos dos nucleos em fluxo 
dos vasos sangufneos. A pre-saturaqao produz baixo sinal desses nucleos e e mais efetiva quando 
e colocada entre a origem do fluxo e o FOV. 



































Figura 7.3 Imagem sagital da colu- 
na cervical, ponderada em T2 com a 
fase e, portanto, o artefato fantasma 
de fase, mapeados no sentido antero¬ 
posterior. 



Figura 7.4 Imagem sagital da coluna 
cervical com fase e, portanto, o artefa¬ 
to fantasma de fase mapeado no sen¬ 
tido superoinferior. Observe como a 
visibilidade da medula cervical foi dis- 
cretamente aprimorada com rela^ao a 
imagem da Figura 7.3. 
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Durante o process© de aquisi^ao de imagens do torax e do abdome, o movimento respiratorio 
ao longo do eixo de fase produz o mapeamento incorreto da fase. Em sequencias rapidas, e pos- 
sfvel a aquisi^ao das imagens em apneia, eliminando o artefato. Em sequencias mais longas, um 
metodo denominado compensa^ao respiratoria ou codifica^ao de fase ordenada da respira^ao 
(ROPE, respiratory ordered phase encoding) consegue reduzir acentuadamente o artefato fantasma 
resultante da respirafao. Isso exige a coiocafao de um conjunto de tubes sanfonados (foies) em 
tomo do torax do paciente para a aquisi ? ao de imagens do torax ou do abdome. Esses foies sao 
sanfonados na parte central e se expandem e contraem acompanhando os movimentos respira- 
torios do paciente (Figura 7.5). Esse movimento de expansao e contrafao provoca a movimen- 
ta^ao do ar para tras e para frente atraves do foie. Os foies conectam-se atraves de tubos ocos 
de borracha ao transdutor localizado no sistema. O transdutor e um dispositive que converte o 
movimento mecanico do ar que flui para frente e para tras no foie em sinal eletrico. Desse modo, 
o sistema analisa o sinal, cuja amplitude corresponde ao movimento maximo e mfnimo da parede 


Saiba mais: compensa^ao respiratoria e preenchimento do espa^o K 

Como esta descrito no Capftulo 3, as linhas centrais do espa$:o K sao preenchidas apos inciina^oes 
pequenas do gradiente de codifica^ao de fase (que resulta em bom sinal e contraste), enquanto as linhas 
externas sao preenchidas com indina^oes maiores do gradiente de codificaqao de fase, o que resulta em 
alta resolu^ao espacial. As estruturas anatomicas em movimento durante a pequena inclina^ao de codi- 
ficafao de fase produzem artefato fantasma, pois existe um sinal mais alto para o mapeamento incorreto 
da imagem. As estruturas anatomicas em movimento ao longo da forte inclinaqao do gradiente de fase, 
contudo, produzem menos artefato fantasma, uma vez que o sinal de mapeamento e mais baixo. 

O sistema consegue “ler” o sinal oriundo do transdutor e realizar a pequena inclinafao do gradiente 
de codifica^ao de fase, que preenche as linhas centrais do espa^o K, quando o movimento abdominal ou 
da parede toracica e mfnimo. Deste modo, a maior parte dos dados que fornecem a imagem seu sinal e 
contraste e adquirida quando o movimento da parede toracica e baixo. As grandes inclinafoes de codi- 
ficafao de fase que preenchem as linhas externas ficam reservadas para quando o movimento da parede 
toracica e maior (Figura 7.6). Essencialmente, os dados depositados desta maneira na area mais externa 
do espaqo K parecem nao periodicos, e, portanto, o artefato resultante do movimento respiratorio e 
reduzido. Observe as Figuras 7.7 e 7.8. O mapeamento incorreto observado na Figura 7.7 e reduzido pela 
utilizafao da compensa^ao respiratoria, como mostrado na Figu ra 7.8. 



Figura 7.5 Coloca^ao de foie de compensa^ao respiratoria e de eletrodos de sincroniza^ao (gating) cardfaca. 
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Figura 7.6 Compensagao respiratoria e o espago K. 



Figura 7.7 Imagem axial do torax, ponderada em T1, mostrando artefato fantasma de fase da respiragao. 
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Flgura 7.8 Imagem axial do torax, ponderada em T1, com compensa^ao respiratdria. O artefato fantasma 
de fase foi reduzido. 


toracica durante a respiraqao. A compensa^ao respiratoria nao afeta o tempo de exame ou o 
contraste da imagem. A unica desvantagem desse metodo e que o numero de cortes dispom'veis 
para um dado TR pode ser discretamente reduzido. 

Os sistemas tambem empregam um metodo denominado sincroniza^ao (gating) ou defla- 
gra^ao ( triggering ) respiratoria que coordena os pulsos de excitaqao RF com uma determinada 
fase da respiraqao. Portanto, cada corte da aquisiqao e obtido na mesma fase da respiraqao. 
Entretanto, esse metodo apresenta algumas desvantagens. Primeiro, o TR, e portanto o con¬ 
traste, e determinado pela rapidez da respiraqao e, segundo, como a taxa respiratoria geralmente 
e maior que oTR, o tempo de exame e aumentado e o contraste pode ser alterado. O navegador 
respiratorio tambem pode ser empregado para reduzir o mapeamento incorreto de fase cau- 
sado pelos movimentos respiratorios. Nesta tecnica, e colocada uma regiao de interesse (ROI, 
region of interest) atraves do diafragma no localizador do piano coronal ou do piano sagital. O 
sistema monitora a intensidade do sinal nesta ROI e descarta os dados adquiridos fora da area 
delimitada. Em bora seja uma tecnica efetiva, porque os dados sao removidos, o tempo de exame 
aumenta e/ou a SNR diminui. 
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Sincronizafao e um termo generico empregado para descrever uma tecnica de reduqao de 
mapeamento incorreto devido a movimentos organicos periodicos, como a respiraqao, os bati- 
mentos cardfacos e o fluxo vascular. Do mesmo modo que a sincronizafao respiratdria monitora 
a respirafao, a sincronizafao cardfaca monitora os batimentos do corafao, coordenando o pulso 
de excitaqao com a onda R da sfstole. Para isso, emprega-se o sinal eletrico gerado pelo bati- 
mento cardfaco para dispararcada pulso de excita^ao. Existem duas formas de sincronizafao. 

• Para a sincronizagao com eletrocardiograma (ECG), sao fixados eletrodos ao torax do paciente para 
produzir um ECG (Figura 7.5). Isso e feito para determinar o momento exato ( timing ) da apli- 
ca?ao de cada pulso de excitaqao. Cada um dos cortes e adquirido na mesma fase do ciclo 
cardfaco, e, portanto, o mapeamento incorreto da fase devido aos batimentos cardfacos e 
reduzido. A sincronizafao eletrocardiografica deve ser utilizada para aquisiqao de imagens do 
torax, do coraqao e dos grandes vasos. 

• Para a sincronizagdo periferica , emprega-se um sensor luminoso preso em um dedo da mao do 
paciente para detectar a pulsafao do sangue nos capilares. A pulsaqao e empregada para dis- 












parar os pulsos de excitaqao, de maneira que cada corte seja adquirido na mesma fase do ciclo 
cardfaco. A sincronizaqao periferica nao e tao acurada quanto a eletrocardiografica, por isso 
nao e muito util na aquisiqao de imagens do coracao propriamente dito. No entanto, e efetiva 
na reduqao do mapeamento incorreto de fase na aquisiqao de imagens de vasos de pequeno 
calibre ou da medula espinal, na qual o fluxo de Ifquido cerebrospinal degrada a imagem. A 
sincronizaqao periferica e eletrocardiografica sera discutida com mais detalhes no Capftulo 8. 
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Essa tecnica reduz o artefato fantasma causado pelo fluxo de nucleos que se movimentam ao 
longo dos gradientes (discutido no Capftulo 6). Ela produz um sinal brilhante proveniente desses 
nucleos em movimento e tambem reduz significativamente o artefato fantasma. E mais efetiva no 
caso de fluxo lento e regular dentro do piano de aquisiqao de imagem. 


Alguns tipos de movimento voluntario, como o movimento dos olhos, podem ser reduzidos 
pedindo ao paciente que focalize os olhos em determirada parte do magneto ou da sala. Outros 
movimentos involuntarios, como o movimento peristaltico dos intestinos, podem ser reduzidos 
pela administraqao de agentes antiespasmodicos (Figuras 7.9 e 7.10). Aumentar o NEX tambem 
pode ajudar, na medida em que isso aumenta o numero de vezes em que e obtida a media de 
sinais. O artefato de movimento e uma media estimada da imagem por ser naturalmente mais 
aleatorio do que o sinal propriamente dito. Alem disso, Propeller (veja o Capftulo 3) utiliza efetiva- 
mente multiples dos NEX na regiao central do espa^o K e preenche diversas areas do espaqo K por 
TR, reduzindo, assim, o tempo de exame. Os dois mecanismos reduzem o artefato de movimento. 
E os movimentos voluntaries podem ser reduzidos posicionando-se o paciente o mais conforta- 
velmente possfvel e imobilizando-o com calqos e faixas. Para o paciente nervoso, e sempre bom 
explicar o procedimento detalhadamente e lembra-lo com frequencia, por meio do intercomuni- 
cador, que se mantenha imovel. A presenqa de um parente ou amigo na sala tambem ajuda em 
determinadas circunstancias. Em casos extremos, e necessaria a sedafao do paciente. 



figure 7.9 Imagem sagital da pelve, ponderada em T2. O peristaltismo intestinal causou borramento das 
estruturas. 





Figura 7.10 I magem sagital da pelve, ponderada em T2, apos administra^ao de um agente antiespasmodico. 
O movimento intestinal foi reduzido. 
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Aparencia 

O wrap ou aliasing produz uma imagem na qual as estruturas anatomicas existentes fora do 
FOV se “dobram” sobre as estruturas anatomicas localizadas no FOV. Na Figura 7.11, o FOV na 
direqao de fase e rnenor do que a dimensao anteroposterior da cabeqa. Portanto, o sinal fora do 
FOV na direqao de fase e “enrolado” na imagem. 


O aliasinge produzido quando as estruturas anatomicas existentes fora do FOV sao mapeadas 
dentro dele. As estruturas anatomicas fora do FOV selecionado ainda produzem um sinal se 
estiverem proximas a bobina de recepqao. Os dados desse sinal sao codificados, isto e, alocados 
em um pixel. Se os dados nao forem amostrados completamente, o sinal sera mapeado de modo 
incorreto em pixels dentro do FOV, e nao fora dele. Pode ocorrer artefato aliasing tanto no eixo de 
fase quanto no de frequencia. 


Wrap de frequ 



Aliasing ao longo do eixo de codificaqao de frequencia e denominado wrap de frequencia. Ele e 
causado por subamostragem das frequences no eco. Essas frequences originam-se de qualquer 
sinal, esteja a estrutura anatomica que o produz dentro ou fora do FOV selecionado. Em condi- 
qoes ideais, apenas frequencias originarias do FOV sao alocadas em uma posiqao em pixel. E isso 
ocorre somente se as frequencias forem amostradas em quantidade suficiente. De acordo com o 



















Figure 7.11 Imagem sagital do cerebro, mostrando aliasing ou wraparound . 


teorema de Nyquist (veja o Capftulo 3), as frequencias term de ser amostradas pelo menos duas 
vezes por ciclo para que sejam mapeadas corretamente. Se o teorema de Nyquist nao for obede- 
cido e as frequencias nao forem amostradas o suficiente, o sinal de estruturas anatomicas fora do 
FOV na dire^ao da codifica^ao de frequencia sera mapeado dentro do FOV (Figura 7.12, imagem 
inferior). O resultado e wraparound ao longo do eixo de codificafao de frequencia. 

vvK C?p G0 j$S6 

Aliasing ao longo do eixo de fase da imagem e denominado wrap (dobradura) de fase. Este 
artefato e causado por subamostragem ao longo do eixo de fase. Apos a FFT cad a valor de fase 
entre 0° e 360° (ou 12 h atraves das 1 2 h seguintes) tem de ser mapeado no FOV na direfao da 
codifica^ao de fase (Figura 7.13). Esta curva de fase e repetida dos dots lados do FOV ao longo do 
eixo de fase. Para cada sinal e determinado um valor de fase, de acordo com sua posifao ao longo 
da curva. A medida que a curva e repetida, sao determinados valores de fase a sinais originarios 
de fora do FOV na dire^ao de fase que ja foram dados ao sinal proveniente do FOV. Portanto, 
ocorre uma duplica^ao de valores da fase. Essa duplica^ao causa o wrap de fase ao longo do eixo 
de fase. 

Observe a Figura 7.14, na qual o FOV no eixo de fase da direita para a esquerda da imagem € 
menor do que as dimensoes axiais do abdome. O gradiente de codifica$;ao de fase foi aplicado 
nesta direfao e produz uma mudan^a de fase atraves do eixo X do tubo do magneto. Nesta incli- 
na^ao espedfica do gradiente, os spins fora do FOV tem a mesma posifao de fase que os spins no 
FOV (areas vermelha e azul do diagrama). Como tem o mesmo valor de fase, as areas vermelha e 
azul produzem wrap na imagem, porque apresentam um valor de fase que e exatamente o mesmo 
dos spins dentro do FOV. 












Valores de fase apos a aplicagao do 
gradiente de codificagao de fase, 
organizados em uma linha curva. 
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Figura 7.13 A curva de fase 


Solu^ao 

Aliasing tanto ao longo do eixo de fase quanto de frequencia consegue degrad ar completa- 
mente a imagem, e seu efeito deve ser compensado. Para isso, pode-se aumentar o FOV para que 
todas as estruturas anatomicas emitindo sinal sejam incorporadas, mas isso resulta em perda da 
resolu^ao espacial. Colocar bandas de pre-satura^ao para as areas fora do FOV que possam cau- 
sar wrap na imagem e ? algumas vezes, suficiente para anular o sinal destas areas e reduzir o aliasing. 
Contudo, ja existem no mercado dois software anti -aliasing para fazer a compensafao do wrap. 


O aumento da taxa de amostragem para que todas as frequencias sejam suficientemente digi- 
talizadas eliminaria o aliasing na dire^ao de frequencia. No entanto, isso tambem aumentaria o 




















Ressonancia Magnetica 




Corte axial do abdome, os spins exibem curva de fase apos a aplicagao do gradiente de codificagao de fase 


FOV 



Spins fora do campo de visao (FOV) com os mesmos valores de fase que os de dentro 



Figura 7.14 Wrap de fase. 


rufdo na imagem. Portanto, um filtro e empregado para eliminar frequences que ocorrem fora 
do FOV selecionado. O sinal que se origina da fora do FOV ao longo do eixo de frequencia nao e 
mais mapeado incorretamente, pois foi filtrado (Figura 7.15). A maioria dos sistemas aplica essa 
opfao automaticamente, de maneira que nunca ocorre aliasing ao longo do eixo de codificagao 
de frequencia, de modo similar ao que acontece quando eliminamos os sons graves e agudos em 
um aparelho de som com um equalizador grafico. 
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Analogo a urn equalizador grafico com os graves e agudos desligados 


Figura 7.15 Anti -aliasing ao longo do eixo de frequencia. 


E denominado no phase wrap , anti -foldover ou phase over-sampling . O no phase wrap aumenta 
a taxa de amostragem ao longo de eixo de codificafao de fase elevando o numero de codifi- 
ca^oes de fase realizadas. Para isso, aumenta-se o FOV na dire^ao de fase, de maneira que a 
curva de fase se estenda por uma area maior das estruturas anatomicas do paciente. Agora, nao 
existe duplicate dos valores de fase, uma vez que sinais vindos de fora do FOV tem valor de fase 
diferente daqueles do interior. Nao ocorre mais o mapeamento incorreto da anatomia nem alia¬ 
sing (Figura 7.16). Entretanto, como o aumento do FOV resulta em perda de resolufao espacial, o 
numero de codifica^oes de fase e aumentado para haver compensa^ao. Por sua vez, o aumento do 
numero de codificagoes de fase aumenta o tempo de exame; sendo assim, alguns sistemas se ajus- 
tam automaticamente para reduzir o NEX ou a media de sinais para compensar. Outros sistemas, 
no entanto, nao o fazem, e utilizar essa op^ao necessariamente aumenta o tempo de exame. 

Nos sistemas nos quais o NEXe automaticamente reduzido para manter o tempo de exame, as 
partes estendidas do FOV sao descartadas durante a reconstrufao, de modo que apenas a Area 
selecionada do FOV e apresentada. Nos sistemas que nao reduzem automaticamente o NEX, as 
partes estendidas nao sao descartadas e o FOV de fase consequentemente aumenta de tamanho. 


Saiba mais: no phase wrap , espa^o K e a analogia com o gaveteiro 

A analogia com o gaveteiro descreve bem essa op^ao. A altura do gaveteiro deter- 
mina o numero de pixels na dire^ao da fase da imagem (ou seja, se for selecionada 
uma matriz de 256, entao as gavetas ±128 serao preenchidas com dados, da metade 
superior e inferior). Para reduzir este artefato, e essencial realizar mais codifica^oes de 
fase e, portanto, mais gavetas terao que ser preenchidas. Para preencher mais gavetas 
e manter a mesma a altura do gaveteiro, cada uma das gavetas tem de ser mais fma 
(como foi discutido no Capftulo 4). A profundidade da gaveta e inversamente proporcional ao FOV na 
direfao da fase, como porcentagem do FOV de frequencia. Sendo assim, quando se corta pela metade a 
profundidade das gavetas, dobra-se o FOV na dire^ao de fase em compara^ao com a dire^ao de fre¬ 
quencia, permitindo que as estruturas anatomicas sejam inclufdas em um FOV maior, evitando a ocor- 
rencia de aliasing. Dobrando o numero de etapas de codificafao de fase ou de gavetas, dobra-se o tempo 
de exame, e alguns sistemas cortam o NEX pela metade (dividem por dois o numero de vezes que cada 
gaveta e preenchida) para fazer a compensa^o (Figura 7.16). Consequentemente, nesse tipo de sistema, 
essa opfao elimina o aliasing (sempre que as estruturas anatomicas estiverem fora do FOV dilatado) man- 
tendo a resolu^ao original, FOV e tempo de exame (Figuras 7.17 e 7.18). 


















































Ressonincia Magnetica 





FOV original 




Curva de fase estendida para cobrir o novo FOV 



Apresentagao da porgao central do FOV 



Figura 7.16 Anti-aliasing ao longo do eixo de Fase. 


Embora a SNR nao seja significativamente alterada em qualquer uma das op ? oes, a qualidade 
da imagem pode sofrer urn pouco com o dispositivo no phase wrap. Como a redu^ao do NEX 
reduz o numero da media de sinais, os artefatos de imagem podem se tornar mais aparentes. 
Observe as Figuras 4.25 e 4.26 do Capftulo 4 } cuja aquisifao foi reatizada com 1 e 4 NEX. Na 
Figura 4.25 pode ser observado um discrete artefato fantasma ao longo do seio sagital superior. 
Isso se reduz na Figura 4.26 porque foi empregado um NEX mais alto. 









































































Figura 7. 7 tmagem coronal do torax mostrando phase wrap. 



rigura 7.18 Imagem coronal do torax com anti -aliasing. O wrap foi eliminado. 
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Aparencia 

O artefato de deslocamento qufmico (chemical shift) produz uma margem escura na inter¬ 
face entre gordura e agua. Isso ocorre apenas ao longo do eixo de codificafao de frequencia. A 
Figura 7.19 mostra esta banda escura a direita de ambos os rins. Isso e um artefato de desloca¬ 
mento qufmico. 

Causa 

O artefato de deslocamento qufmico e causado pela diferenfa de ambiente qufmico entre 
a gordura e a agua. Embora gordura e agua apresentem protons de hidrogenio em sua consti- 
tuifao, na gordura o arranjo de hidrogenio e feito com o carbono, enquanto na agua o arranjo 
e com oxigenio (veja o Capftulo 2). O resultado e que a gordura precessa em frequencia mais 
baixa que a agua. Essa diferenfa na frequencia precessional e proporcional a potencia do campo 
magnetico principal, B . Por exemplo, para uma potencia de campo de 1,5 T, a diferenfa na fre¬ 
quencia precessional e de 220 Hz. Quer dizer, a gordura precessa 220 Hz a menos que a agua. 
Para uma potencia de 1 T, a diferenfa e de 147 Hz e para potencias de campo mais baixas (0,5 
T ou menos) geralmente e insignificante. No entanto, para potencias de campo mais altas, pode 
resultar em artefato conhecido como deslocamento qufmico. O deslocamento qufmico muitas 
vezes e expressado em unidades arbitrarias conheddas como partes por milhao (ppm) da poten¬ 
cia do campo magnetico principal. Seu valor sempre independe da potencia do campo principal 
e equivale a 3,5 ppm. A partir disso, o deslocamento qufmico entre a gordura e a agua pode ser 
calculado para diferentes potencias de campo. 

A largura da banda de recepfao determina a faixa de frequencia que tem de ser mapeada atrav^s 
do FOV. O FOV e dividido em pixels, cujo numero e determinado pelo tamanho da matriz. Se for 
selecionada uma amostragem de frequencia de 256, a largura da banda de recepfao tera de ser 
mapeada atraves de 256 pixels no FOV. A largura da banda de recepfao e o numero de amostragem 
de frequences determinam a largura de banda de cada pixel ou sua coluna de frequencia. 



Figura 7.19 O artefato deslocamento qufmico pode ser observado como uma banda escura do lado direito 
de cada rim. 










Por exemplo, se a largura da banda de recepfao for ±16 Hz, serao mapeados 32.000 Hz atraves 
do FOV. Se forem coletadas 256 amostragens de frequencia, o FOV sera dividido em 256 colunas 
de frequencia ou pixels. Portanto, cada coluna tem uma faixa de frequencia de 125 Hz por pixel 
(32.000/256 Hz) (Figura 7.20). Em uma potencia de campo de 1,5T, a diferenfa na frequencia 
precessional entre a gordura e a agua e de 220 Hz, e, assim, empregando-se o exemplo anterior, 
protons adjacentes da gordura e da agua sao mapeados a intervalos de 1,76 pixel uns dos outros 
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Figura 7.20 Deslocamento quf 
mico e deslocamento de pixel. 
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(220/125) (Figura 7.20, diagrama central). Este deslocamento de pixel da gordura em relafao ao 
da agua e chamado artefato de deslocamento qufmico. As reais dimensoes do artefato dependem 
do tamanho do FOV, visto que ele determina o tamanho de cada pixel. Por exemplo, um FOV de 
24 cm e 256 colunas de frequencia resulta em pixels de 0,93 mm. Um deslocamento de pixel de 
1,76 resulta em um deslocamento qufmico real entre a gordura e a agua de 1,63 mm (0,93 mm * 
1,76 mm). As dimensoes aumentam a medida que o FOV e ampliado. 

Solu^ao 

O deslocamento qufmico pode ser limitado realizando-se a aquisifao de imagens sob campos 
magneticos de menor potencia e mantendo-se o FOV mfnimo. Em campos de alta potencia, o 
tamanho da largura da banda de recepfao e um modo de limitar a ocorrencia de deslocamento 
qui'mico. A medida que a largura da banda de recepfao € reduzida, menor faixa de frequgncia 
tern de ser mapeada atraves do mesmo numero de colunas de frequencia, por exemplo, 256. A 
faixa de frequencia para cada pixel, por conseguinte, diminui e, assim, a diferenfa de 220 Hz na 
frequencia precessional entre a gordura e a agua e traduzida em um deslocamento de pixel maior 
(Figura 7.20, diagrama inferior). Por exemplo, se a largura da banda de recepfao for reduzida 
para ± 8 KHz, apenas 16.000 Hz serao, entao, mapeados atraves de 256 colunas de frequencia. 
Cada pixel tern uma faixa de somente 62,5 Hz (16.000/256 Hz). A diferenfa na frequencia pre¬ 
cessional de 220 Hz entre dois protons adjacentes de gordura e agua agora e traduzida em um 
deslocamento de pixel de 3,52 (220/62,5) (Figura 7.20, diagrama inferior). 

Para reduzir a ocorrencia de artefato por deslocamento qufmico use sempre a maior largura 
de banda de recepfao que mantenha uma boa SNR (veja os Capftulos 3 e 4) e o menor FOV pos- 
sfvel (Figura 7.21). Se a largura da banda de recepfao for reduzida para aumentar a SNR, utilize 
saturafao qufmica para reduzir a saturafao de sinal ou da gordura ou da agua (veja o Capftulo 6). 
Procedendo desta maneira, o sinal da gordura ou o sinal da agua sera anulado, e nao havera 
nada contra o que um tecido se deslocar, portanto, o artefato de deslocamento qufmico sera 
eliminado. Na verdade, essas medidas sao realmente necessarias apenas sob a afao de campos 
magneticos de maior potencia. Em campos de 0,5 T ou menos, o artefato de deslocamento quf¬ 
mico e insignificante e geralmente nao exige compensafao. 



Figura 7.21 Imagem axial do abdome adquirida com ampla largura da banda de recepfao. O artefato de 
deslocamento qufmico visualizado na Figura 7.19 foi amenizado. 





qufmico incorreto) 


Aparencia 

Quando agordura e a igua estao em fase, seus sinais se adicionam construtivamente, e quando 
estao fora de fase, seus sinais se cancelam. Esse efeito de cancelamento e conhecido como arte¬ 
fato fora de fase ou registro qufmico incorreto, que produz um anel de sinal escuro em torno de 
certos orgaos nos quais a interface entre a gordura e a agua ocorre no mesmo voxel, como, por 
exemplo, nos rins (Figura 7.22). A degrada^ao e maior em imagens adquiridas por sequencias de 
pulso gradiente-eco, nas quais a reversao do gradiente nao e efetiva. 

Causa 

O artefato fora de fase resulta da diferenfa de frequenda precessional entre a gordura e a 
agua. O artefato e causado porque gordura e agua estao em fase em alguns momentos e fora 
de fase em outros, devido a diferenfas em suas frequences precessionais. Como se movem em 
velocidades diferentes em sua trajetoria precession al, estao em varias posi^oes sobre a trajetoria, 
mas periodicamente se encontram na mesma posi^ao e, portanto, em fase. 


Saiba mais: registro qufmico incorreto e a analogia com o relogio 

E analogo ao que ocorre com os ponteiros da hora e dos minutos de um relogio. Os 
dois ponteiros se movem em velocidades diferentes em volta do mostrador: o ponteiro das 
horas faz uma volta de 360° em 12 h, enquanto o ponteiro de minutos fazo mesmo per- 
curso em uma hora. Contudo, em certas horas do dia, os ponteiros estao superpostos no 
mostrador, ou em fase, isto e, aproximadamente ao meio-dia, 1h05, 2h 10, 3h15 etc. 
(Figura 7.23). 



Figura 7.22 Registro qufmico incorreto visualizado como uma linha escura em torno dos orgaos abdominais. 
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Figura 7.23 Artefato fora de fase e a analogia com o relogio. 


Solufao 

Selecione um TE que seja equivalence a periodicidade da gordura e da agua na potencia do 
campo magnetico que sera utitizado. A periodicidade da gordura e da agua depende da potencia 
do campo magnetico (Figura 7.24). Para uma potencia de 1,5 T, por exemplo, a sele$:ao de um TE 
multiplo de 4,2 ms reduzo artefato de registro qufmico incorreto, enquanto para 0,5 T, a periodi¬ 
cidade da gordura e da agua e de 7 ms. Alem disso, use sequencias spin-eco em vez de gradiente- 
eco, pois os pulsos de RF de 180° sao muito efetivos para compensar as diferen^as de fase entre 
a gordura e a agua, enquanto as sequencias gradiente-eco em geral nao sao. 
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Figura 7.24 Periodicidade da gordura e da agua. 











Capftulo 7 | Artefatos e Compensates 



O artefato de truncamento ou truncagem eum artefato de banda nas interfaces de alto e baixo 
sinais. A Figura 7.25 apresenta essas linhas na borda do cerebro, onde o alto sinal da gordura do 
escalpo fica adjacente ao baixo sinal emitido pelo cranio. 



Este artefato resulta da subamostragem de dados (pouqmssimas linhas do espago Ksao pre- 
enchidas) de modo que a interface entre as areas de alto e baixo sinais sao representadas income- 
tamente na imagem. Ocorre o artefato de truncamento apenas na direfao de fase, e produz uma 
banda de baixa intensidade que atravessa uma area de alta intensidade. 


BlH 

iak 



E fundamental evitar a subamostragem de dados. Para isso, o numero de etapas de codifica- 
^ao de fase e aumentado. Por exemplo, use uma matriz de 256 * 256, em vez de uma de 256 x 
128. 



Apar£ncia 

Esse artefato produz distor^ao da imagem juntamente com grandes vazios de sinal. A 
Figura 7.26 mostra um artefato de suscetibilidade magnetica causado por um grampo de cabelo 
presente no volume da imagem. 



Figura 7.25 Imagem axial do cerebro mostrando artefato de truncamento, visualizado como linhas tenues 
nas adjacencias da interface cranio-cerebro. 














Figura 7.26 Suscetibilidade magnetica causada por um grampo de cabelo resultando em grande distor^ao 
da imagem. 


Causa 

Suscetibilidade magnetica e a capacidade de uma substancia se tornar magnetizada. Diferentes 
tecidos magnetizam-se em diferentes graus, o que resulta em uma diferenqa de frequencia pre- 
cessional e de frequencia de fase. Isso causa defasagem na interface destes tecidos e consequente 
perda de sinal. Na pratica, a principal causa desse tipo de artefato e a presenqa de metal no 
volume de imagem, embora tambem possa ocorrer naturalmente pelo ferro existente em uma 
hemorragia, visto que esse elemento se magnetiza mais do que os tecidos adjacentes. Objetos 
ferromagneticos apresentam alta suscetibilidade magnetica e distorcem a imagem. O artefato de 
suscetibilidade magnetica e mais proeminente em sequencias gradiente-eco, uma vez que a rever- 
sao de gradiente nao e capaz de fazer a compensa^ao da diferen^a de fase na interface. 


Solu^ao 

Em determinadas circunstancias, esse artefato pode auxiliar no diagnostico, particularmente 
no caso de pequenas hemorragias, que so podem ser visualizadas pelo fato de produzirem o efeito 
de suscetibilidade magnetica. Entretanto, em geral, esse artefato nao e desejavel e pode arruinar 
uma imagem. Existem varias soluqoes para isso. 

• Remova todos os objetos de metal. Sempre se certifique de que o paciente tenha removido todos os 
objetos de metal do corpo antes de realizar o exame. Sempre verifique se o paciente e portador 
de clipes de aneurisma ou de implantes metalicos. A maioria dos implantes pode ser exami- 
nada, porem podem causar aquecimento no local ( veja o Capftulo 10) 

• Use sequencias spin -eco, em vez de gradiente-eco. O pulso de refasagem de 180° usado nas 
sequencias spin-eco e muito efetivo na compensaqao de diferenqas de fase entre a gordura e a 
agua, enquanto as sequencias gradiente-eco nao o sao. Nas Figuras 7.27 e 7.28 foram usadas 
sequencias gradiente-eco e spin-eco, respectivamente. O objeto metalico na tfbia produz arte¬ 
fato de suscetibilidade magnetica nas duas imagens, mas o efeito e significativamente reduzido 
na sequencia spin-eco. O mesmo efeito e produzido quando se utiliza uma sequencia SS-SFE 
em oposifao a FSE tradicional. O longo trem de ecos usado em imagens single shot aumenta 
a refasagem pela adifao de pulsos de refasagem de 180°. Consequentemente, o artefato e 
significativamente reduzido 








Figure 7.27 Imagem sagitai do joelho em sequencia gradiente-eco com parafusos na tibia. A suscetibilidade 
magnetica produziu uma grande distor^ao na imagem. 



Figure 7.28 Imagem sagitai do joelho do mesmo paciente mostrado na Figura 7.27, em sequencia spin-eco. 
O artefato foi reduzido. 







• Reduza o TE. Tempos de eco muito longos permitem a ocorrencia de maior defasagem entre 
tecidos com suscetibilidades diferentes, por conseguinte, urn TE curto reduz este artefato. 
Grandes larguras de banda de recepqao tambem reduzem oTE (veja o Capftulo 3), portanto, 
essa tambem e uma boa soluqao quando se defrontar com esse artefato. 


AparSncia 

Fatias adjacentes na aquisiqao mostram diferentes contrastes de imagem (Figura 7.29). 


Um pulso de excita^ao de RF nao e exatamente quadrado. A largura do pulso deve ser a 
metade de sua amplitude, mas normalmente varia em ate 10%. O resultado disso e que os cortes 
adjacentes ao pulso de excitaqao de RF sao excitados por ele. Os cortes adjacentes recebem ener- 
gia do pulso de excitaqao de RF de seus vizinhos (Figura 7.30). 

Essa energia “empurra” o VME dos nucleos em direqao ao piano transversal, de modo que se 
tornam saturados quando eles mesmos sofrem excitafao. Esse efeito e chamado de excita^ao cru- 
zada e afeta o contraste da imagem. O mesmo efeito e produzido por dissipa^ao de energia aos 
cortes adjacentes, ja que os nucleos no interior do corte selecionado relaxam em direqao ao B . 
Estes nucleos perdem energia devido ao relaxamento rotaqao-quadratura e podem dissipar essa 
energia para os nucleos dos cortes vizinhos. Esse efeito e especificamente denominado interferen- 
cia entre os cortes ( cross-talk ) e nao deve ser confundido com excitaqao cruzada. 

Solu^ao 

O efeito de interference entre os cortes nunca pode ser completamente eliminado, uma vez 
que e causado pela dissipa^ao natural de energia do nucleo. A excitaqao cruzada pode ser redu- 



Figura 7.29 A!tera 9 oes de contraste entre os cortes como resultado de excita^ao cruzada. 



Sem intervalo entre os cortes 
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Excitagao cruzada 


Sem excitagao cruzada 



Figura 7.30 Excitagao cruzada. 


zida garantindo que exista um intervalo (gap) de pelo menos 30% entre os cortes. Isso representa 
30% da espessura do proprio corte, e reduz a possibiiidade de que o pulso de excitagao de RF 
excite os cortes adjacentes. 

Por exemplo, se a espessura selecionada para o corte e de 5 mm, use um intervalo de 2 mm 
(40% de 5 mm), e nao um intervalo de apenas 1 mm (20% de 5 mm). Alem disso, a maioria dos 
sistemas excita cortes alternados durante a aquisigao, de modo que existe algum tempo para o 
decaimento da excitagao cruzada em cortes adjacentes antes que seja sua vez de sofrer excitagao. 
Por exemplo, a ordem de excitagao dos cortes e 1, 3, 5, 7, 2, 4, 6, 8. As fatias 1 a 7 tern tempo 
de decairsua excitagao cruzada, enquanto as fatias 2 a 8 estao sendo excitadas (em aproximada- 
mente metade doTR). 

Um processo denominado intercalagao ou con eaten agao aumenta esse tempo ainda mais. 
Com a intercalagao, cortes alternados sao excitados e divididos em duas aquisigoes. Dessa 
maneira, a excitagao cruzada criada nos cortes adjacentes tern tempo para que uma aquisigao 
completa decaia antes que seja sua vez de ser excitado. Por exemplo, a ordem de excitagao dos 
cortes na primeira aquisigao e 1, 3, 5, 7 e, na segunda, 2, 4, 6, 8. As fatias de 1 a 7 tern tempo 
para uma aquisigao completa (alguns minutos) decair enquanto as fatias de 2 a 8 estao sendo 
excitadas. Quando se usa intercalagao nao e necessario o intervalo entre os cortes. 

Alguns sistemas usam um software para “preparar” os pulsos de RF de modo que seja menos 
provavel que os nucleos adjacentes sejam excitados. Isso reduz a excitagao cruzada, mas fre- 
quentemente resulta em certa perda de sinal, uma vez que parte dos pulsos de RF e perdida no 
processo de preparo. Ainda e uma boa ideia usar um pequeno intervalo de 10% quando empregar 
esse software. 


n zfper 


Aparencia 

O artefato em zfper surge como uma linha densa sobre a imagem em um ponto especffico 
(Figura 7.31). 
























Figure 7.31 Artefato em zfper visualizado como uma linha horizontal que corta a imagem. 


Causa 

O artefato e causado pela entrada na sala de exame de RF externa em determinada frequencia 
que interfere no sinal inerentemente fraco proveniente do paciente. E causado por defeitos (fissu- 
ras) na blindagem contra RF da sala. 


Solu^ao 

Chame o engenheiro para localizar a fissura e conserta-la. 




mbreamento (sha 



Aparencia 

Este artefato produz uma diferenqa na intensidade de sinal atraves do volume da imagem. 


Causa 

O sombreamento e urn artefato que produz perda na intensidade do sinal em uma parte da 
imagem. A causa principal e a excitaqao irregular dos nucleos do corpo do paciente devida aos 
pulsos de RF aplicados em angulos de inclina^ao diferentes de 90° e 180°. O sombreamento 
tamb<5m pode ser causado por colocafao anormal de carga sobre a bobina ou pelo acoplamento 
da bobina em determinado ponto. Isso pode ocorrer com pacientes corpulentos que encostam 
em urn dos lados da bobina de corpo e a acoplam neste ponto. O sombreamento tambem pode 
ser causado por heterogeneidades do campo magnetico principal, que pode melhorar pela apli- 
caqao de shimming (veja o Capftulo 9). 


Solu^ao 

Verifique sempre se a bobina esta carregada corretamente, isto e, se a bobina de tamanho 
apropriado esta sendo usada para as estruturas anatomicas que serao examinadas, e se o corpo 
do paciente nao esta em contato com a bobina. O uso de calqos de espuma ou bolsas d’agua 








entre a bobina e o corpo do paciente geralmente e suficiente para resolver o problema. Alem 
disso, verifique tambem que os parametros adequados tenham sido obtidos antes de iniciar o 
exame (veja o Capi'tulo 3), na medida em que determlnam a correta frequencia de excitaqao e 
amplitude dos pulsos de RF aplicados. 
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Aparencia 

Este artefato aparece como uma franja em preto e branco na borda do FOV na Figura 7.32. E 
sempre visualizado em imagens por sequencia gradiente-eco. 

Causa 

E uma combinafao de wrap e heterogeneidade em sequencias gradiente-eco. Em imagens coro- 
nais, especialmente se os bravos do paciente encostarem no tubo do magneto, os pixels fazem 
wrap uns sobre os outros porque as estruturas anatomicas estao fora do FOV, mas produzindo 
sinal. As heterogeneidades fazem com que este wrap fique em fase e fora de fase, causando a 
aparencia de franja. 

Solu^ao 

Use sequencias spin~eco ou certifique-se de que o paciente mantenha os braqos dentro do FOV. 



Figura 7.32 Artefato de Moire visto como um padrao em listras de zebra nas bordas do FOV. 















Aparencia 

O angulo magico e percebido em tecidos que contem colageno (como nos tendoes) como 
sinal de alca intensidade. Na Figura 7.33, o col4geno pode ser visualizado no tendao patelar e 
pode ser confundido com uma patologia. 



Ocorre quando estruturas que contem colageno estao posicionadas em um angulo de 55° em 
relafao ao campo principal. A forma anisotropica das moleculas de colageno provoca a redugao 
das intera^oes spin-spin ate zerarem, de modo que o tempo de decaimento T2 aumenta quando 
estruturas contendo colageno estao posicionadas neste angulo em relagao a B . Isso causa um 
aumento na intensidade do sinal na estrutura, quando sao empregadosTE curtos. 


Sol 1195.0 

Mude o angulo da estrutura ou o TE. 

Existem outros tipos de artefato que sao causados por problemas no funcionamento do equi- 
pamento. A perda de um gradiente, por exemplo, causa distor^ao na imagem, e altera^oes de 
correntes induzidas nas bobinas de gradiente podem causar artefatos de fase, na medida em que 
criam deslocamentos de fase adicionais e indesejaveis. Alem disso, erros na aquisi^ao de dados 




figura 7.33 Artefato do angulo magico visualizado como area de alta intensidade de sinal na borda inferior 
do tendao patelar. 










causam uma diversidade de artefatos, que, na maioria das vezes, imitam a roupa. Geralmente eles 
desaparecem se o exame for repetido. 

No geral, contudo, os artefatos produzidos errs RM podem ser compensados ate certo ponto, 
e isso esta resumido na Tabela 7.1. 

Tabela 7.1 Artefatos e so I u foes. 


Artefato de 
movimento 

Fase 

Troque fase e frequencia 
Sincronizaqao 

Pre-satura^ao 

Po d e exigi r a n ti -aliasing 

TR variavel 

Contraste de imagem variavel 
Aumenta o tempo de exame 
Pode perder um corte 



Refasagem do momento 
gradiente 

Aumenta TE mfnimo 

Deslocamento 

qufmico 

Frequencia 

Aumente a largura de banda 

Reduza o FOV 

ReduzTE mmimo disponfvel 
Diminui SNR 

ReduzSNR 

Aumenta a resolu^ao 



Use satura^ao qufmica 

Reduz SNR 

Pode perder alguns cortes 

Artefato fora de 
fase 

Fase e fre- 
quencia 

Selecione um TE na 
periodicidade da gordura e agua 

Pode perder um corte sel E for 
muito elevado 

Aliasing 

Fase e fre- 

Sem wrap de frequencia 

Nenhum 


quencia 

Sem wrap de fase 

Aumente o FOV 

Pode reduzir SNR 

Pode aumentar o tempo de 
exame (Siemens) 

Aumenta artefato de movimento 
(GE/Philips) 

Reduz a resoluqao 

Zfper 

Frequencia 

Chame o engenheiro 

Enfureqa o engenheiro! 

Suscetibilidade 

magnetica 

Fase e fre- 
quencia 

Use spin-eco 

Remova objetos de metal 

Nao e sensfvel a fluxo 

Hemoderivados podem nao ser 
visualizados 

Nenhum 

Sombreamento 

Fase e fre- 

Verif que o shim 

Nenhum 

(shading) 

Movimentaqao 
do paciente 

quencia 

Fase 

Carregue a bobina corretamente 
Use antiespasmodicos 

Nenhum 

Gera custo 

Invasivo 



Imobilize o paciente 

Nenhum 



Aconselhe o paciente 

Nenhum 



Use todas as soluqoes para 
movimento de fluxo 

Veja os anteriores 



Seda^ao 

Possibilidade de efeitos 
colaterais 

Invasivo 

Gera custo 

Exige monitoramento 


(continua) 







Tabela 7.1 Artefatos e sol u foes. (Continuagao) 


Interference 

entre os cortes 
( cross-talk) 

Selegao de 
corte 

Nenhuma 

Nenhum 

Excita^ao 

Sele^ao de 

Intercala^o 

Dobra o tempo de exame 

cruzada 

corte 

Prepare dos pulsos de R.F 

Reduz SNR 

Moir4 

Frequencia 

UseSE 

Nenhum 


e fase 

O corpo do paciente nao deve 
encostar no tubo 

Nenhum 

Angulo magico 

Frequencia 

Mude ligeiramente o TE 

Nenhum 


e fase 

Mude a posit 0 c l° paciente 

Nenhum 






Aquis 

Vascu 



■ Introdu^ao, 217 

■ Tecnicas convencionais de RM para aquisi^ao 
de imagens vascu lares, 218 

■ Angiorressonancia magnetica, 224 

■ RM cardfaca, 242 

■ Sincroniza^ao cardfaca, 243 


■ Sincroniza^ao periferica, 249 

■ Pseudossincronizaqao, 257 

■ Aquisi^ao de imagens cardfacas multifase, 251 

■ Cine-RM, 252 
- SPAMM, 255 


Antes do surgimento da RM e da ARM (angiorressonancia magnetica), era necessario que 
o paciente fosse submetido a procedimentos de angiografia convencional e/ou cateterismo 
cardfaco, para o exame da anatomia vascular, alem de ultrassonografia (US) com Doppler, para 
o estudo da velocidade e do sentido do fluxo. A RM permite a correlafao direta da imagem entre 
a velocidade do fluxo hemodinamico e a morfologia, com pouco ou nenhum desconforto para 
o paciente. 

Existem varios metodos que empregam RM e/ou ARM para avalia$:ao do sistema neurovas¬ 
cular, cardiovascular ou vascular periferico. Existe uma serie de tecnicas de aquisifao de imagens 
vasculares em RM para avalia^ao nao invasiva tanto da morfologia (anatomia dos vasos) quanto 
da hemodinamica (fluxo no interior dos vasos) do sistema vascular. Estas tecnicas incluem RM 
convencional - com opfoes de aquisiqao de imagens que permitam a visualizaqao vascular e ARM 
(adquirida para visualizaqao do sangue em movimento). 

As tecnicas de RM incluem: 

« aquisifoes em sequencias spin-eco com pre-saturaqao espacial (para sangue escuro) 

• aquisifoes em sequencias gradiente-eco com anula^ao dos momentos gradiente (para sangue 
brilhante) 

• tecnicas de subtra^ao (com aquisi^ao durante a sfstole e a diastole - depois subtrafdas) que 
permitem a visualizafao de estruturas vasculares. 

As tecnicas de ARM incluem: 

• ARM com subtra^ao digital (adquirida com e sem gadolfnio) 

. tempo de voo (TOF, time of flight) (ARM-TOF, 2D e 3D) 

• contraste de fase (PC, phase contrast) (ARM-PC, 2D e 3D) 

• ARM em aquisifoes com realce pelo contraste, multifase e cine). 















As tecnicas de RM e ARM baseiam-se na movimentagao do sangue no interior dos vasos (mais 
do que na anatomia propriamente dita) para mostrar a vascularizagao em imagens por RM. Alem 
disso, a aquisigao de imagens do fluxo sangufneo vale-se principalmente do movimento de pri- 
meira ordem para otimizar a qualidade da imagem (veja o Capftulo 6). 

Geralmente, o sangue nao flui em velocidade constante, mas em pulsos. O movimento pulsatil 
esta mais proximo aos movimentos de terceira ou segunda ordem, mais do que dos de primeira 
ordem (consulte o Capftulo 6 para maiores informagoes sobre os fenomenos de fluxo). Por isso, 
existem diversas consideragoes praticas associadas a aquisigao de imagens vasculares em RM. 
Este capftulo discutira as tecnicas empregadas para a aquisigao de imagens vasculares por RM, 
incluindo RM e ARM. 


Uma vez que o sangue aparece de modo diferente nos diversos tipos de sequencia de pulso, a 
RM pode ser empregada para avaliar estruturas vasculares. As tecnicas de aquisigao de imagens 
vasculares por RM incluem diversas sequencias: 

• spin-eco 

• spin-eco rapid a 

• inversao-recuperagao 

« tecnicas gradiente-eco (Figura 8.1). 

Sequencias spin-eco, spin-eco rapida ou turbo e de inversao-recuperagao (adquiridas com a 
combinagao de pulsos de RF de 90° e 180°) normalmente produzem imagens nas quais o sinal 
do sangue foi substancialmente eliminado, o que e conhecido como tecnica do sangue escuro. 
As sequencias gradiente-eco produzem imagens nas quais o sangue aparece brilhante, o que e 
conhecido como tecnica do sangue brilhante (veja o Capftulo 5). 

Essas sequencias de pulso podem ser suplementadas com algumas opqoes, como a anulaqao 
do momento gradiente (GMN, gradient moment nulling), para reduzir o mapeamento incorreto de 
fase proveniente do alto sinal emitido pelo sangue que flui, e a pre-saturaqao espacial (SAT), para 
reduzir o sinal do sangue. Como foi discutido no Capftulo 6, existem metodos opcionais que 
podem ser utilizados para reduzir artefatos de movimento de nucleos em movimento e/ou para 



Aquisigao axial SE T1 Aquisigao axial GE T1 


Figura 8.1 As figuras mostram imagens de sangue escuro em sequencia SE (a esquerda) e de sangue brilhante 
em sequencia GE (a direita) do torax no nfvel das arterias pulmonares {indicadascom setasamarelas). Observe que 
a vascularizagao aparece brilhante nas aquisigoes GE e escura na sequencia spin-eco. Esse paciente apresenta 
massa no atrio direito do coragao ( indicadapela seta vermelha) que tern as mesmas caracterfsticas de contraste 
tanto na imagem SE quanto GE. 




criar hipo ou Hiperintensidade do sinal proveniente do lumen dos vasos. Essas opfoes aumen- 
tam o contraste entre o lumen do vaso e os teddos adjacentes, promovendo o realce associado 
ao fluxo ou a perda de sinal de alta velocidade. Portanto, essas tecnicas podem ser muito uteis 
para demonstrar patologias vasculares, funcionando como complemento a ARM e/ou quando 
sequencias de ARM nao estao disponfveis. As sequencias para aquisifao de imagens (SE, FSE, 
IR e GE) e as tecnicas opcionais (GMN e SAT) serao descritas aqui, no contexto da aquisifao de 
imagens vasculares. 


Tecnica do sangue escuro 

Nos exames de ARM dependentes do fluxo sangufneo, o objetivo principal e aumentar a nitidez 
da vasculariza^ao, de modo que o lumen apare^a na imagem mais brilhante ou mais escuro que 
os tecidos adjacentes, Podem ser empregadas diversas tecnicas para produzir imagens onde os 
vasos apare^am escuros. Entre elas, as aquisifoes em sequencia spin-eco (com aplicafao de pul- 
sos de pre-satura^ao fora do volume da imagem) e/ou sequencias de inversao-recupera^ao (com 
aplicagao de multiplos pulsos de RF, conhecidas como sequencias IR dupla ou IR tripla). 

Nas sequencias spin-eco , o fluxo sangufneo frequentemente aparece escuro, permitindo a 
visualiza^ao do vaso em relagao aos tecidos adjacentes (Figura 8.2). Para detec^ao do sinal em 
imagens por RM adquiridas em sequencias spin-eco, os nucleos devem receber uma combina^ao 
de (pelo menos) dois pulsos de RF. A combinafao mais eficiente de pulsos de RF inclui um pulso 
de excitafao de 90° seguido por um pulso de refocaliza^ao de 180°. Nas sequencias spin-eco , os 
pulsos de 90° e de 180° sao seletivos para o corte, de modo que somente os tecidos dentro do 
corte selecionado recebem e sao afetados pelos dois pulsos. Pode ser, no entanto, que os nucleos 
em movimento recebam apenas um dos pulsos, e isso depende da espessura do corte, da veloci¬ 
dade do fluxo e do TE ( veja o Capftulo 6). 

Imagine o sangue fluindo por um vaso como a aorta abdominal. Se for feita uma aquisi^ao 
no piano axial atraves do ffgado, os tecidos estacionarios receberao pulsos de 90° e de 180°. 
Os spins no sangue em fluxo (presentes na aorta) estao em movimento perpendicular ao corte 
axial. Dependendo da espessura do corte, do TE e da velocidade do fluxo, os spins em movimento 
podem nao receber os dois pulsos. Isso e conhecido como perda de sinal por tempo de voo, e se 



Figura 8.2 Imagem axial do corafao com a tecnica de sangue escuro. O sangue nas camaras cardfacas e na 
aorta toracica mostra baixa intensidade de sinal. 




refere ao tempo que os spins levam para percorrer determinada distancia (espessura do corte), em 
determinado tempo (TE). O resultado e urn fluxo Hipointenso no interior da aorta (Figura 8.3). 

Alem das aquisigoes por spin-eco convencional, sequencias FSE tambem podem proporcionar 
imagens com vazio de sinal no lumen uma vez que, do mesmo modo que nas sequencias spin-eco , 
tanto o pulso de excitagao de 90° como o trem de puisos de refocalizagao de 180° sao seletivos 
para corte. 

Como as sequencias inversao-recuperagao sao adquiridas pela combinagao de puisos de RF de 
90°/180°, tambem podem proporcionar imagens com sangue escuro. Entretanto, as sequencias 
IR podem estar associadas ao tempo de exame, que pode chegar aos 20 minutos de duragao, 
dependendo dos parametros selecionados. Para reduziro tempo do exame, podem ser emprega- 
das tecnicas de inversao-recuperagao rapidas (veja o Capftulo 5). Nas sequencias IR, o pulso de 
inversao pode ser aplicado antes de uma sequencia FSE. Nessecaso, aplica-se urn pulso de inversao 
de 180°, seguido de uma aplicafao convencional spin-eco rdpida de 90°/180°/180°/180°/180°. 
Isso e chamado de sequencia IR rapida ou FSE-IR. Lembre-se, o numero de pulso de 180° apli- 
cados apds o pulso de excitagao de 90° 6 denominado dura?ao do trem de ecos (ETL, echo train 
length) ou fator turbo, que influencla o tempo de exame. 

Em sequencias IR rapidas, o fluxo sangufneo pode aparecer ainda mais escuro pela aplicagao 
de multiples puisos de inversao. Uma tecnica denominada IRdupla aplica um pulso de 1 80°, nao 
seletivo para o corte, seguido de um pulso de 180°, seletivo para o corte, que restaura imediata- 
mente a magnetizagao longitudinal dentro do corte. Um Tl equivalente ao ponto nulo dos spins 
em movimento no sangue que penetra o corte permite a saturagao deste fluxo por um pulso de 
excitagao de 90° (Figura 8.4). Um pulso de inversao adicional, seletivo para corte, pode tambem 
ser aplicado durante o Tl para anular especificamente o sinal da gordura no interior do corte. Este 
terceiro pulso de RF de 180° tern de ser cronometrado para que os pontos nulos da gordura e 
os spins em movimento coincidam. Desse modo, tanto a gordura quanto o sangue sao saturados 
(IR tripla). 

Todos os tipos de sequencia spin-eco podem ser ainda mais aprimorados pela aplicafao de 
puisos de pre-saturagao (SAT) ( veja o Capftulo 6). A aquisigao de imagens spin-eco com o uso de 
puisos de pre-saturagao fora do volume de imagem e extremamente efetiva na redugao do sinal 
do fluxo sangufneo que entra no corte, especialmente quando se emprega a ponderagao em Tl. 
Visto que e um fluido, o sangue e inerentemente hipointenso nas imagens ponderadas em Tl e os 
puisos de saturagao garantem que os spins que estao penetrando o corte tenham magnetizagao 
transversa minima antes de entrar no volume de imagem. Esta tecnica e particularmente indicada 
para demonstrar disseeqao da camada fntima, uma vez que faz uma clara distinfao entre o fluxo 
hipointenso e qualquer hemorragia relativamente hiperintensa na regiao subfntima. 



Aquisigao axial SE Tl Aquisigao axial GE Tl 


Figura 8.3 Tecnica de sangue escuro em sequencias spin-eco rapidas (a esquerda) e de sangue brilhante em 
sequencias gradiente-eco {a direita) em imagens do abdome no nfvel do ffgado. Observe que a vasculatura 
(a aorta esta indicada pela seta vermelha) aparece brilhante na aquisigao gradiente-eco e escura na sequencia 
spin-eco. Este paciente esta sendo submetido a uma biopsia de ffgado direcionada por RM. Observe que 
a agulha da biopsia (no interior do ffgado) apresenta um artefato de suscetibilidade maior na sequencia 
gradiente-eco. 






Figura 8.4 Essa imagem foi adquirida com sequencia IR dupla. O piano da imagem apresenta uma vista do 
eixo transversal do cora^ao. Como o cora^ao esta orientado “obliquamente” na cavidade torlcica, e neces- 
saria uma aquisifao obli'qua dupla para permitir a visualizafao do piano axial do cora^ao em si. 


A pre-satura^ao espacial (tambem chamada de pulsos SAT ou bandas SAT) pode ser empre- 
gada para avaliar a perviedade dos vasos em codo o sistema cardiovascular. Como a pre-satura f ao 
usa pulsos de RF adicionais, a taxa de absorfao especffica (SAR, spedficabsorption rate , discutida no 
Capftulo 10) aumenta, o que pode reduzir o numero de cortes dispomveis (tipicamente dispom- 
veis para um dadoTR). Pulsos de pre-saturafao aplicados fora do corte (ou fora do FOV, ou fora 
do volume de imagem) inclinam o angulo de magnetiza^ao dos spins em movimento em 90° na 
direqao do piano transversal (Figura 8.5). Estes spins, entao, penetram o corte e recebem um pulso 
de RF adicional de 90°. O angulo de magnetizafao dos spins em movimento e, portanto, inclinado 
mais 90°. Sendo assim, os spins em movimento no corte ou no volume de imagem sao saturados 
porque receberam tanto o pulso de satura^ao de 90° quanto o pulso de excitagao de 90° (total 
de 180°). O sinal de saturafao dos spins em movimento ocorre porque nao e dado tempo para 
que acontefa a recupera^ao da magnetizafao. Considerando-se que o fluxo sangumeo no lumen 
dos vasos aparece escuro, um sinal persistente apos a aplica^ao de pulsos SAT indica fluxo lento, 
coagulo ou oclusao vascular. 


Tecnica do sangue brilhante 

As estruturas vasculares tambem podem ser visualizadas quando se faz os vasos aparecerem 
com sinal hiperintenso, e nao hipointenso. Diversas tecnicas podem ser empregadas para realgar 
o sinal do fluxo sangumeo em RM, entre elas, sequencias de pulso gradiente-eco, opfoes de aqui- 
sifao de imagens, como refasagem do momento gradiente (tambem chamada de anula^ao do 
momento gradiente, GMN), e realce de contraste. 


Magnetizagao longitudinal dos 
veto res dos spins em movimento 



Pulso de excitagao 
(code) 


Figura 8.5 Pre-saturagao espacial para produgao de sangue escuro. Observe que os momentos magneticos 
dos nucleos no lumen do vaso sangufneo (no alto da ilustragao) estao alinhados ao campo magnetico prin¬ 
cipal (B ) ao longo do eixo Z. A medida que o sangue flui para baixo ate o volume de saturagao, ou banda 
SAT, seus nucleos recebem um pulso de RF de 90° e seus VME entram no piano transversal (XY). Conforme 
o sangue continua a descer (atraves do corte) os nucleos recebem outro pulso de RF de 90°. Observe que 
os momentos magneticos dos nucleos estao agora alinhados a 180° em relagao a sua posigao original (no 
alto da imagem). Nesse ponto (e sem tempo de sofrer recuperagao), os nucleos no sangue no corte estao 
saturados (e aparecem escuros na imagem). 


Nas sequencias gradiente-eco, o fluxo sangufneo aparece brilhante na imagem, permitindo 
a visualizagao do vaso em relagao aos tecidos adjacentes. Para detectar o sinal proveniente de 
aquisigoes em sequencia gradiente-eco, os nucleos devem receber pelo menos um pulso de RF de 
excitagao, seguido pel a refasagem do gradiente. O pulso de excitagao pode ser um pulso de RF de 
90° ou com angulo de inclinagao diferente (dependendo do contraste desejado para a imagem). 
O pulso de RF de excitagao e seletivo para corte, mas o gradiente e aplicado ao volume total de 
imagem. Portanto, spins em movimento sao refocalizados independentemente de sua posigao no 
volume de aquisigao de imagem e retornam um sinal de alta intensidade. 

Imagine o sangue fluindo em um vaso, como a aorta abdominal. Se um corte axial for adqui- 
rido na altura do ffgado, tod os os spins dentro do corte receberao um pulso de excitagao de 90°. 
Os spins no sangue que flui na aorta movem-se perpendicularmente em relagao ao eixo axial do 
corte e tambem receberao esse pulso de excitagao. Aplica-se, entao, o pulso de refasagem do gra¬ 
diente ao volume inteiro de imagem. Isso fara com que todos os spins em movimento produzam 
sinal, caso tenham sido excitados em algum ponto. Como exemplo, um determinado spin poderia 
estar localizado no corte 1 quando o pulso de excitagao foi aplicado, mas ainda emitira sinal se 
refasado pelo gradiente a medida que passa pelo corte 10. Esta tecnica pode ser chamada de 
tecnica do sangue brilhante (Figura 8.6). 

























Miocardio espessado 



Figura 8.6 Imagem axial do torax em sequencia GE com aquisi^ao GMN, mostrando o alto sinal do flu- 
xo sangufneo das arterias puimonares e sangue brilhante no interior das camaras cardfacas. A imagem foi 
adquirida com realce de contraste. Observe que existe mais contraste no cora^ao direito (incluindo o atrio 
direito [AD] e o ventrfculo direito [VD]) do que no cora^ao esquerdo (atrio esquerdo [AE] e ventrfculo es¬ 
querdo [VE]). 


Alem da aquisigao de imagens pela sequencia gradiente convencional, existe uma tecnica que 
usa a sequencia de precessao livre no estado de equilfbrio com o sistema de gradiente balanceado 
(consulte a sefao Gradiente-eco balanceado, no Capftulo 5). A utilizafao desta tecnica de gradiente 
balanceado produz um desvio de fase efetivo de zero nos spins. Imagens em sequencia gradiente- 
eco balanceado sao adquiridas com TR e TE muito curtos. De fato, geralmente o valor de TE e a 
metade do valor de TR. Por exemplo, se o TR for 8 ms, entao o TE sera de 4 ms (dependendo das 
capacidades de gradiente do sistema de imagem). Uma aquisifao em estado de equilfbrio produz 
contraste de imagem ponderado em T2/T1. Tecidos com alta razao T2/T1 (em Ifquidos estaciona- 
rios e/ou em movimento, como o Ifquido cerebrospinal e o sangue) aparecem brilhantes na ima¬ 
gem. As sequencias balanceadas sao utilizadas para aquisi^ao de imagens cardfacas (Figura 8.7), 
em colangiopancreatografia por ressonancia magnetica (MRCP), mielorressonancia magnetica e 
para a avalia^ao dos meatos acusticos internos (veja as Figuras 5.40 e 5.41). 

A aquisifao de imagens em sequencia gradiente-eco pode ser ainda mais aprimorada pela apli- 
ca^ao de uma opgao de imagem conhecida como anula^ao do momento gradiente (GMN) ou 
refasagem do momento gradiente (GMR) (veja o Capftulo 6). GMN e, geralmente, considerada 
uma tecnica de compensa^ao de velocidade de primeira ordem empregada para refocalizar spins 
em movimento, e assim visualizar protons em velocidade lenta. Embora protons em movimento 
(associado ao fluxo venoso sangufneo ou ao fluxo de Ifquido cerebrospinal) nao possam ser con- 
siderados movimentos de primeira ordem “perfeitos”, eles tendem a responder a essa opfao de 
aquisi^ao de imagens. A resposta e que os spins em movimento sao refasados junta me nte com 






Figura 8J Imagem das arterias coronarias em sequencia gradiente-eco em estado de equilfbrio. Observe que 
o sinal do Ifquido no lumen das arterias coronarias pode ser bem visualizado com o uso desta tecnica. 

spins estacionarios, reduzindo a defasagem intravoxel. A GMN complementa o fluxo por fazer 
com que os vasos (que contem spins em movimento lento) aparefam brilhantes na imagem e, 
portanto, real^ando o sinal do fluxo sangufneo e do Ifquido cerebrospinal. 

A GMN e amplamente utilizada para aqursi^ao de imagens do cerebro, corpo (torax e abdome) 
e membros, e tambem para um efeito mielografico do Ifquido cerebrospinal em imagens ponde- 
radas em T2 da coluna vertebral. Entretanto, existem diversas limita^oes para o uso de refasagem 
do momento gradiente. Uma dessas limitafoes e que exige um TE mfnimo mais longo devido ao 
uso de gradientes adicionais, o que resulta na redu^ao do numero de cortes disponfveis. Outra 
limitafao e que a refasagem do momento gradiente nao e muito efetiva para fluxos rapidos 
(como o fluxo arterial na cavidade toracica ou na cavidade abdominal). Contudo, a GMN e util 
na visualiza^ao do fluxo lento encontrado nessas areas. 


Saiba mais: tecnicas de compensa^ao e satura^ao do fluxo na 
aquisifao de imagens vasculares 

A pre-satura^ao pode ser empregada tanto nas sequencias de pulso sp/n-eco quanto gradiente-eco; 
em determinadas circunstancias, e indicado o uso tanto da pre-satura^ao (SAT) como da anula^ao do 
momento gradiente (GMN) na mesma sequencia. Outra tecnica para realfar o sinal do fluxo sanguineo 
e a administra^ao de agentes de contraste (veja o Capftulo 11). 


Uma tecnica sofisticada de aquisi^ao de imagens do sistema vascular e a tecnica conhecida 
como angiorressonincia magnetica (ARM). As tecnicas de ARM utilizam variafoes de aquisifoes 
em sequencia gradiente-eco para a produ^ao de alto sinal dos vasos sangufneos. O contraste 




vascular e maximizado pelo realce do sinal proveniente de spins em movimento no fluxo sanguf- 
neo e/ou pela supressao do sinal de spins estacionarios localizados no tecido. Quando o sinal 
de spins estacionarios e suprimido, a aparencia da vasculatura e real^ada pelo aumento do sinal 
de spins nao saturados, que fluem ate o volume de imagem e recebem pulsos de RF de excita^ao 
pela primeira vez (algumas vezes isso recebe o no me de efeito de influxo ou inflow, porem deno- 
minado com maior propriedade fenomeno do corte de entrada). Existem dois metodos para 
realizar a supressao de spins estacionarios. Primeiro, podem ser realizadas duas aquisi^oes que 
tratem igualmente os spins estacionarios, mas que diferenciam os spins em movimento e fazem 
sua subtrafao. Segundo, se um TE curto que satura spins no volume de imagem for utilizado em 
combinafao com o efeito inflow, consegue-se um alto grau de contraste vascular. Na ARM nao 
e o vaso propriamente dito que e visualizado, mas o fluxo luminal. Atualmente, existem quatro 
tecnicas basicas de ARM que utilizam fenomenos diferentes para aumentar o sinal dos spins em 
movimento e que podem ser empregadas para avaliar, de maneira nao invasiva, o sistema cardio¬ 
vascular. Sao el as: 

• angiorressonancia magnetica com subtraqao digital (ARM-SD) 

* angiografia por ressonancia magnetica com tempo de voo (ARM-TOF - time of flight) 

* angiografia por ressonancia magnetica por contraste de fase (ARM-PC - phase contrast) 

• angiografia por ressonancia magnetica com realce de contraste (ARM-CE - contrast enhanced). 
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ARM com subtra^ao digital, tambem conhecida com aquisifao de imagens com sangue fresco, 
e uma tecnica que permite a visualiza^ao da vasculatura em um campo de visao maior do que 
normalmente pode ser conseguido por outros metodos dependentes de fluxo. A tecnica basica 
envolve a aquisifao de dois conjuntos de dados ponderados em T2, um adquirido durante o fluxo 
sist6lico e o outro durante a diastole. As imagens adquiridas durante a diistole apresentam alto 
sinal tanto para arterias quanto para veias - uma vez que o fluxo esta momentaneamente lento 
nesse ponto do ciclo cardfaco. As imagens obtidas durante a sfstole exibem perda de sinal nas 
arterias devido a defasagem intraluminal. 

Pela subtra^ao digital destes dois conjuntos de dados e, portanto, possfvel isolar o sinal prove¬ 
niente das arterias ou das veias e ao mesmo tempo subtrair qualquer sinal de fundo. 

Esta tecnica oferece alguns beneffcios associados a ARM com realce de contraste, principal- 
mente a capacidade de se obter um campo de visao mais amplo, e sem os riscos relacionados com 
a administra^ao de gadolfnio em pacientes com sensibilidade ao composto. Deve ser lembrado, 
contudo, que o contraste nesta tecnica se baseia no movimento e que, portanto, nao e necessaria- 
mente uma descrifao verdadeira da anatomia. 
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O sinal vascular produzido na ARM (ARM-TOF) vem do realce ligado ao fluxo (FRE, flow- 
related enhancement). Isso significa que o realce vascular na ARM-TOF esta relacionado com o fluxo 
sangumeo. Alem disso, ARM-TOF fornece informafoes sobre o fluxo sangumeo que corre perpen¬ 
dicular ao piano do corte. ARM-TOF produz contraste vascular pela manipulafao da magnetiza- 
fao longitudinal dos spins estacionarios. ARM-TOF utiliza uma sequencia de pulso gradiente-eco 
incoerente ( spoiled ou T1) em combinafao com refasagem do momento gradiente para realgar o 
fluxo. Na ARM-TOF, o angulo de inclinafao e o TR sao selecionados de modo que os spins estacio¬ 
narios possam ser saturados, enquanto o efeito inflow resultante do fluxo de spins nao saturados 
totalmente magnetizado produz alto sinal vascular. Os spins em movimento (no lumen de vasos 
pervios) aparecem brilhantes na imagem. Com angulos de inclinafao e valores de TR apropria- 
dos, a ARM-TOF permite a formafao de imagem com vasos brilhantes. Entretanto, se o TR for 
muito curto, os spins em movimento podem ser suprimidos, juntamente com os spins estaciona- 
rios, reduzindo a nitidez dos vasos. As ARM-TOF podem ser realizadas em aquisi^oes 2D e 3D. 






A ARM-TOF pode ser adquirida tanto em 2D (corte a corte) quanto em 3D (volume). 
Geralmente as aquisiqoes ARM-TOF 3D sao excelentes para alta resoluqao, para avaliaqao de 
pequenos vasos com fluxo de alta velocidade (vasculatura intracraniana associada ao cfrculo 
de Willis). As aquisiqoes ARM-TOF 2D tambem sao capazes de mostrar fluxos lentos e fornecer 
maior area de cobertura. 

Em ARM-TOF 2D, um angulo de inclinaqao entre 40° e 60°, juntamente com TR entre 40 e 
50 ms, em geral e suficiente para maximizar o sinal sem suprimir o sinal dos nucleos em movi- 
mento. Dentro dessa faixa de valores de angulo de inclina^ao e TR, a saturafao dos spins em 
movimento ocorre somente a velocidades de aproximadamente 3 cm/s ou menos. A TOF 2D 
e excelente para regioes com menor velocidade de fluxo (carotidas, vasos perifericos e sistema 
venoso) e quando e necessaria uma grande area de cobertura. Embora as aquisiqoes TOF 2D 
sejam aceitaveis para a avaiia^ao das arterias carotidas, artefatos de movimento (resultantes da 
respiraqao, deglutiqao, fluxo de Ifquido cerebrospinal e fluxo sangufneo) podem produzir, alem 
dos artefatos, um vazio de sinal na vasculatura do pescoqo. Por essa razao, pode ser indicada a 
ARM com realce de contraste (ARM-CE) para exames na area do pescoqo. A ARM-CE sera discu- 
tida com mais detalhes mais adiante neste capftulo. 

Em geral, a aquisi^ao de imagens tridimensionais oferece alta SNR e cortes contfguos finos 
para uma alta resolu^ao. Entretanto, existem algumas limitaqoes importantes. Primeiro, os spins 
levam mais tempo para atravessar uma fatia 3D do que um fino corte 2D. Isso faz com que os 
spins recebam mais RF e resulta em determinado grau de saturaqao, principalmente em fluxos 
lentos. Portanto, os exames por inflow 3D nao sao indicados para aquisifao de imagens do fluxo 
venoso. 

Segundo, mesmo o fluxo rapido comeqara a ser saturado em algum ponto, o que fimita a 
espessura maxima do pacote. Havera um ponto em que o aumento da espessura do pacote nao 
trara nenhum beneffcio, uma vez que os spins arteriais que entram somente serao capazes de pene- 
trar uma certa distancia no conjunto de dados, antes que percam todo o seu sinal. 

Para melhorar a area de cobertura e ao mesmo tempo manter o sinal do sangue em movi¬ 
mento em um volume maior, uma tecnica hi'brida denominada MOTSA (multiple overlapping thin 
section angiography) pode ser utilizada. Essencialmente, MOTSA fornece a alta resolu^ao das tec- 
nicas de inflow 3D associadas a cobertura mais ampla proporcionada da ARM 2D. A area de inte- 
resse e coberta por diversos pequenos pacotes 3D, cada um se sobrepondo aos adjacentes, cuja 
quantidade pode ser definida pelo operador. A sobreposifao e definida como uma porcentagem 
da espessura do pacote, ou do numero de divisoes (cortes). A sobreposiqao e necessaria para 
prevenir a ocorrencia de um artefato denominado Venetian blind (persiana), no qual a diferenqa 
de saturaqao entre os spins que saem do bloco A e os spins nao saturados que estao entrando no 
bloco B resulta na visualizaqao de um limite obvio entre os pacotes. Na imagem reconstrufda, a 
vasculatura aparece como se vista atraves de uma persiana horizontal. 

Na maioria dos exames que envolvem fluxo, geralmente e desejavel que se mostre o fluxo ape- 
nas em um sentido. O sinal proveniente tanto de arterias quanto de veias pode confundir as 
imagens no pos-processamento. 

Para evitar armadilhas potenciais, um pulso de saturaqao e colocado fora do volume de ima¬ 
gem no sentido do fluxo que se quer suprimir (p. ex., um pulso de satura^ao posicionado na parte 
superior fara a supressao do sinal da veia jugular em imagens da carotida). 

ARM-TOF e mais senstvel ao fluxo perpendicular ao FOV e ao corte. Qualquer fluxo paralelo 
(ou permanente) ao FOV pode ser saturado juntamente com o tecido estacionario, principal- 
mente se a velocidade do fluxo for lenta em relaqao ao TR. Alem disso, vasos com fluxo no FOV 
podem mostrar certa saturaqao de spins em movimento. Isso se deve ao fato de que os spins levam 
mais tempo em um bloco e recebem RF suficiente para causar saturaqao (Figuras 8.8 e 8.9). O 
resultado deste fenomeno e a reduqao do sinal vascular. 

Como as sequencias ARM-TOF sao baseadas em aquisiqoes gradiente-eco (incoerente ou 
spoiled) ponderadas em T1, tecidos com tempos de T1 curtos (como gordura ou hemorragia) 
aparecerao brilhantes na imagem. Por exemplo, na ARM-TOF do cerebro, a gordura retro-orbital 


Sentido do fluxo sanguineo 



Diregao do fluxo sanguineo 


Figura 8.8 Local izagao dos puisos de saturagao (bandas SAT ou volumes de saturagao) em relagao ao vo¬ 
lume de imagem. Os puisos de saturagao superiores suprimem o sinal do fluxo (descendente) no volume de 
imagem. 



Figure: 8.9 Fluxo sangufneo no lumen de um vaso sinuoso. Quando os angulos de inclinagao e os TR. sao 
selecionados para saturar tecidos estacionarios e quando o sangue flui lentamente, ou em um vaso sinuoso, 
os nucleos permanecem dentro do volume tempo suficiente para que seu sinal seja suprimido juntamente 
com o dos tecidos estacionarios. 



















































































tera alta intensidade de sinal e pode obscurecer a visualiza^ao dos vasos. Isso pode ser atenuado 
pela escolha de um TE de tal modo que, ate certo grau, os sinais da gordura e da agua estejam 
fora de fase um em rela^ao ao outro e, portanto, se cancelem. No entanto, o TE deve ser man- 
tido relativamente curto para minimizar a defasagem intravoxel, o artefato fantasma de fase e a 
subsequente perda de sinal. 

Outra solufao para sinal de fundo indesejavel e uma op^ao conhecida como contraste por 
transfer^ncia de magnetiza^ao (MTC). Pulsos de RF off-resonance sao aplicados durante as 
sequencias de aquisi^ao de imagem para suprimir os sinais de macromoleculas, como as encon- 
tradas nas substancias branca e cinzenta dos tecidos cerebrals (veja o Capftulo 4), permitindo 
melhor visualizafao da vasculatura brilhante. 

As duas solugoes (MTC e sele^ao de TE apropriado) ajudam a atenuar sinais de fundo inde- 
sejaveis. Estas opfdes podem ser empregadas para a ARM-TOF e/ou para o realce pos-contraste 
em imagens do cerebro. Suprimindo o tecido cerebral, estruturas como a vasculatura em ARM 
ou lesoes na aquisi^ao de imagens com realce sao delineadas com mais clareza. Alem disso, os 
componentes do sangue com tempo de recupera^ao T1 curto, como a meta-hemoglobina, apa- 
recem brilhantes na ARM-TOF. Contudo, pode haver problema para distinguir uma hemorragia 
subaguda do sangue em movimento em imagens de ARM-TOF. 

A ARM tambem mostra melhoria marcante na SNR e na razao contraste-rui'do (CNR) com 
aumento da potencia do campo (Figura 8.10). 

A sele^ao de um TR curto com angulos de inclinafao medios permite a saturafao de nucleos 
estacionarios, mas os spins em movimento que entram no corte permanecem nao saturados, e, 


Parametros e sugestoes clmicas para ARM-TOF 

A aquisi$:ao de imagens da bifurca^ao da arteria carotida, circula^ao periferica e mapeamento cortical 
venoso pode ser feita com ARM-TOF 2D. Os parametros utilizados para ARM-TOF 2D variam de acordo 
com o fabricante do sistema, mas geralmente os valores indicados a seguir otimizam a qualidade da 
imagem: 

TR: 45 ms 

TE: mfnimo permitido 

angulos de inclina^ao: aproximadamente 60°. 



Figura 8.10 Imagens axiais do cerebro em ARM-TOF 3D para avalia^ao da vasculatura no cfrculo de Willis. 
Estas imagens foram adquiridas em 3 T (a esquerda) e 1,5T(a direita). Observe o aprimoramento no con¬ 
traste vascular grafas a maior SNR e CNR na aquisi^ao em 3 T. 








desse modo, a imagem vascular e otimizada. OTE curto reduz a defasagem intravoxel, o artefato 
fantasma de fase e os artefatos de suscetibilidade que podem ser encontrados em imagens por 
RM adquirtdas em sequencias gradiente-eco. A refasagem do momento gradiente, juntamente 
com os pulsos de saturafao para suprimir o sinal de areas indesejadas com fluxo, devem ser 
empregados para realgar o contraste vascular em relafao ao tecido estacionario. Cortes em pia¬ 
nos axiais com espessura variando entre 1,5 mm (para as arterias carotidas e estruturas venosas) 
e 2,9 mm (para estruturas vasculares perifericas) devem ser suficientes. 


Vantagens e desvantagens de ARM-TOF 

Vantagens 

tempos razoaveis de aquis^ao de imagens (geraimente inferiores a 5 min, dependendo dos parame- 
tros) 

• sensibilidade a fluxos lentos 

• reduzida sensibilidade a defasagem intravoxel. 

Desvantagens 

sensibilidade aos efeitos de T1 - tecidos com tempos de relaxamento T1 curto aparecem brilhantes; 
por essa razao lesoes hemorragicas podem imitar a aparencia de vasos 

* satura^ao do fluxo no piano (qualquer fluxo dentro do FOV ou do volume de tecido pode sersaturado 
juntamente com tecido de fundo) 

* o realce € limitado ao fluxo que entra no FOV ou a um fluxo de alta velocidade. 


Vantagens e desvantagens de ARM-TOF 2D 

Vantagens 

• ampla area de cobertura (em compara^ao com exames inflow 3D) 

• sensibilidade aos fluxos lentos. 

Desvantagens 

• resol u^ao menor que exames inflow 3D 

• satura^ao de fluxo no piano 

• movimento livre pode causar registro incorreto de dados entre os cortes adquiridos individualmente 
os vasos podem aparecer com borda irregular nas imagens reformatadas devido a voxels nao isotro- 


Vantagens e desvantagens de ARM-TOF 3 D 

Vantagens 

• alta resol u^ao para pequenos vasos 

• maior tolerancia & movimentafao do paciente do que exames inflow 2D 

• alta SNR 

• os vasos aparecem com as bordas men os irregu lares nas imagens reformatadas. 

Desvantagens 

• satura^ao do fluxo no piano 

• pequena area de cobertura. 


Existem diversos meios de superar as limitafoes da ARM-TOF tanto para aquisifoes 2D quanto 
3D. Elas foram listadas anteriormente e existem diversas opfoes de aquisi^ao de imagens e modi- 
ficafoes de protocolo que compensam os problemas. A seguir apresentamos um resumo de arte- 


fatos e desafios que podem ocorrer na aquisiqao de imagens por ARM-TOF, juntamente com 
sugestoes para reduzir esses efeitos. 

Para superar os artefatos de suscetibilidade na ARM (como em qualquer aquisiqao por 
sequencia gradiente-eco), devem ser utilizados TE curtos e pequenos volumes de voxel. Em geral, 
TE mais longos permitem maior defasagem, e, portanto, um TE de menos de 4 ms minimiza este 
artefato. Quanto maior o voxel, maior a defasagem intravoxel e, portanto, FOV pequeno, cortes 
fin os e matrizes fin as reduzem os artefatos. 

Uma supressao insatisfatoria do sinal de fundo pode ser corrigida pelo emprego de TE que 
faz a aquisifao de dados quando a gordura e a agua estao fora de fase ou pela implementa- 
$ao de tecnicas de transference de magnetizaqao. Imagens fora de fase minimizam o sinal de 
voxels contendo tanto moleculas de agua quanto de lipfdios (gordura). MTC suprime o sinal de 
macromoteculas de gordura e das substancias branca e cinzenta do aSrebro. Como resultado do 
aprimoramento na supressao do sinal de fundo, vasos perifericos de menor calibre podem ser 
visualizados ( veja o Capftulo 4). Alem disso, aquisiqoes ARM-PC fornecem sequencias ARM com 
excelente supressao de fundo. ARM-PC sera discutida mais adiante neste capftulo. 

A supressao do sinal vascular no piano, espedalmente em aquisi^oes 3D, pode ser superada 
pela utiliza^ao de pulsos de RF ramped. Pulsos de RF ramped coloca angulos de inclinagao por meio 
da aquisifao 3D de modo que o angulo de inclina^ao aumenta atraves do volume do pacote. 
Como resultado, os spins mantem sua magnetizaqao transversa por mais tempo, e retornam sinal 
de areas mais profundas do volume de imagem. 

Artefatos de movimento podem surgir por diferentes razoes, entre elas a respira^ao, a deglu- 
tifao (em imagens do pescoqo) e o fluxo sangufneo pulsatil. Instruqoes claras ao paciente, antes 
da realizaqao do exame podem ajudar na reduqao do movimento de degiutiqao e, desse modo, 
diminuir a presenqa de artefatos de movimento. Artefatos resultantes de pulsaqao podem ser 
reduzidos sincronizando-se o momento da aquisiqao e o ciclo cardfaco. Esta tecnica e conhecida 
como sincronizaqao {gating) e sera discutida adiante neste capftulo. 

Para superar a limita^ao da area de cobertura fornecida pelo FOV das aquisifoes ARM-TOF 
3D, podem ser feitas imagens em outro piano ou uma combinafao de varias aquisiqoes 3D, na 
tecnica conhecida como MOTSA. Esta tecnica combina diversas aquisi^oes 3D de alta resolu^ao 
para produzir uma imagem com boa resolufao em uma area de cobertura maior. Os artefatos 
Venetian blind associados a MOTSA podem ser reduzidos pela seleqao de uma sobreposiqao de 
blocos (slab overlap) apropriada, garantindo que cada pacote nao seja muito espesso, e pelo uso 
de algoritmos de processamento da imagem. 


Reformatafao da imagem ARM 

O modo pelo qual os dados de imagem de uma ARM sao reformatados desempenha um 
papel importante na determinafao da maneira pela qua! a anatomia vascular sera visualizada na 
imagem. Podem ser empregadas diversas tecnicas, entre elas a projefao de intensidade maxima 
(MIP, maximum intensity projection) e visualiza^ao por superffcie sombreada (SSD, shaded surface dis¬ 
play). Cada tecnica tern suas vantagens e desvantagens. MIP resulta em uma imagem reformatada 
que parece projetada em uma superffcie 2D. Nao existe indica^ao de profundidade, e o obser- 
vador pode achar diffcil verificar quais os vasos se encontram na frente da imagem e quais deles 
estao por tras. A visualiza^ao por superffcie sombreada melhora a percepqao em 3D dos dados 
pelo emprego de uma formula de graficos computadorizados em 3D conhecida como formula 
de Phong. Esta tecnica segmenta os dados utilizando a detecqao de bordas; em termos menos 
complexes, o limite entre uma area de alto e outra de baixo sinal e tratado como superffcie. Esta 
superffcie e, entao, apresentada nos dados reformatados como se recebessem uma luz direcio- 
nada. O beneffcio desse efeito e que as estruturas parecem ser sdlidas e os vasos localizados mais 
proximos ao ponto de vista do observador parecem estar a frente das estruturas da parte poste¬ 
rior da imagem. 

Como o prdprio nome sugere, a projeqao de intensidade maxima simplesmente estabelece um 
valor numerico para cada pixel em termos de sua escala de cinza e depois projeta a intensidade 


maxima de cada linha ou cofuna dentro de cada corte sobre um piano bidimensional. Isso per- 
mite que os dados sejam observados como que de diferentes angulos e, no caso da angiografia 
de afluxo, tern a tendencia de serem angulos retos em relaqao ao piano de aquisiqao. Isso esta 
relacionado com o fato de que exames de afluxo exigem cortes perpendiculares aos vasos, por 
motivos anteriormente mencionados. Nessa circunstancia, a espessura do corte afeta a resoluqao 
espacial da imagem reformatada, e este e o principal motivo para o emprego de tecnicas de afluxo 
em 3D, e nao em 2D. 

A proje^ao resultante e ortografica porque os dados utilizados para reconstruir a imagem 
estao em linhas e colunas paralelas. A falta de perspectiva resultante tende a atrapalhar a sensa- 
fao de profundidade, mas isso pode ser parcialmente compensado pela reconstruqao dos dados 
a partir de diferentes angulos. Reformatando a imagem com uma alteraqao na angulaqao, as 
imagens resultantes podem ser passadas em sequencia cine. Isso permite uma visualizaqao mais 
tridimensional dos dados (Figuras 8.11, 8.12 e 8.13). 


Angiografia por ressonancia magnetica com 
contraste de fase (ARM-PC) 

O sinal vascular produzido na ARM com contraste de fase (ARM-PC) baseia-se nos shifts de fase 
induzidos por velocidade. Isso significa que o realce observado na ARM-PC esta relacionado com 
alteraqoes de fase do sangue em movimento. Os desvios de fase estao associados a velocidade 
do fluxo sangufneo, a direfao de fluxo e ao tipo de aquisifao que est4 sendo realizada. Portanto, 
ARM-PC fornece informaqao sobre a anatomia vascular, velocidade do fluxo, fluxo sangufneo 
multidirecional e direqao do fluxo. A velocidade do fluxo sangufneo esta relacionada com o tipo 
de vaso, tamanho e patologia presente, alem de condifoes fisiologicas (como a fase do ciclo 
cardfaco). As alteraqoes na velocidade do fluxo sangufneo causam os desvios de fase. 

Os desvios de fase tambem podem ser gerados nas sequencias de pulso pela aplica^ao de 
pulsos adicionais de gradiente. A ARM-PC utiliza uma sequencia de pulso gradiente-eco com 
angulo de inclina^ao pequeno e pulsos adicionais de gradiente para criar as mudanqas de fase 
dos nucleos do sangue em movimento. Os pulsos usados em ARM-PC sao pulsos gradiente bipo- 



I sgyra 8.11 Reformata^ao MIP, mostrando a “projefao” de um vaso. Depois de completado o processo 
matematico MIP (Figura 8.12), e produzida uma imagem do vaso. 
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Figura 8.12 Reformata^ao MIP. A projefao de intensidade maxima garante a intensidade maxima em cada 
linha ou coluna de pixel e determina esse valor a um pixel em um piano projetado. No diagrama, existem dois 
pianos desse tipo representando proje^oes anterior e lateral dos dados. Observe que, devido a natureza orto- 
gonal da imagem projetada, nao existe valor diagnostico na produce de uma rota 9 ao de mais de 180°, uma 
vez que quaisquer imagens posteriores seriam copias perfeitamente simetricas das imagens ja produzidas. 



Figura 8.13 Estas imagens foram pos-processadas com MIP “radial”. Neste caso, existem 24 imagens refor- 
matadas com incrementos de 15° entre elas. Isso proporciona uma rota^ao de 180° da vasculatura. 


































































lar. Os gradientes bipolares sao pulsos com dois polos de igual potencia: urn pulso gradiente 
negativo e um positivo. Embora os pulsos de gradiente bipolar sejam aplicados a tocfos os tecidos 
no volume da imagem, a aplicagao de um pulso gradiente bipolar permite distinguir tecidos esta¬ 
cionarios de spins no interior do sangue em movimento. 

Os gradientes bipolares sao aplicados em diversas “etapas”. A primeira etapa e a aplicagao 
de um polo positivo, seguido de um negativo (Figura 8.14). Na etapa seguinte, e aplicado um 
polo negativo seguido por um polo positivo. Durante a aplicagao inicial do primeiro gradiente 
bipolar ocorre um desvio de fase dos spins estacionarios e em movimento (os dois sao igualmente 
afetados). O gradiente bipolar e, entao, aplicado com a polaridade (ou diregao) oposta, mas na 
mesma potencia (ou amplitude). Para que ocorram as mesmas variantes na ARM-PC, o contraste 
e obtido entre tecidos em movimento e estacionarios por meio da manipulagao da posigao de 
fase dos spins. Deve ser utilizada uma sequencia gradiente-eco com angulo de inclinagao pequeno 
para evitar a saturagao, e um gradiente bipolar adicional conhecido como gradiente de codifica- 
gao de velocidade (VENC, velocity encoding gradient). 

O objetivo de VENC e causar um desvio de fase maior nos spins em movimento do que nos spins 
estacionarios. Isso se baseia no fato de que spins estacionarios se tornarao momentaneamente 
avangados em fase (ou atrasados em fase) na medida em que sua frequencia de precessao e afe- 
tada pelo primeiro polo da VENC, porem deve ser destacado que serao restaurados a sua posigao 
de fase original pelo segundo polo de igual potencia e oposto. 

Por outro lado, os spins em movimento terao mudado de posigao entre a aplicagao do primeiro 
e do segundo polo, e nao experimentarao o segundo polo de igual potencia e oposto. O resultado 
sera um conjunto de dados onde os spins estacionarios devem estar na posigao de fase equivalente 
as 12 h e os spins em movimento, na posigao de 6 h. 

O procedimento completo requer a realizagao de diversas aquisigoes de dados para sensibili- 
zar o fluxo nas tres diregoes ortogonais, e criar um conjunto de dados com compensagao de fluxo 
para a subtragao digital. 
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Figura 8.14 Gradientes bipolares em ARM-PC mostrando o sangue em movimento no interior de um vaso 
antes do pulso gradiente bipolar, durante o polo positivo e durante o polo negativo. Observe a mudanga de 
fase durante a aplicagao dos pulsos de gradiente. 






















A anulafao do momento gradiente e empregada durante a aquisifao da mascara de subtra- 
gao, resultando em urn conjunto de dados no qual os spins em movimento tem a mesma posi^ao 
de fase dos spins estacionarios de fundo. Quando essa mascara e digitalmente subtrafda dos 
dados sensibilizados pelo fluxo, e criada uma imagem na qual sao visualizados apenas os spins em 
movimento. 


A potencia e a dura^ao do pulso gradiente de codifica^ao de velocidade sao selecionadas com 
base na velocidade do fluxo sangufneo que sera examinado. A unidade usada em VENC e centfme- 
tros por segundo (cm/s) e deve ser selecionada para produzir um sinal do sangue em movimento 
nesta velocidade. Por exemplo, para avalia^ao de fluxos lentos em estruturas venosas, em que o 
sangue flui a 10 cm/s, devem ser selecionados VENC lentos de 10 cm/s. Para avaliafao de fluxos 
rapidos em estruturas arteriais, em que o sangue flui a 80 cm/s, devem ser selecionados VENC 
altos de 80 cm/s. Geralmente sao empregados VENC medios de 50 cm/s para verifica^ao tanto 
de fluxo venoso quanto de arterial (Figura 8.15). 

As opfoes VENC determinam a amplitude e/ou a dura^ao dos pulsos de gradiente bipolar. 
Quando se deseja obter imagens de fluxo arterial (fluxo de alta velocidade) um VENC alto e neces¬ 
sario. Embora nao parefa obvio, VENC alto usa pulsos de gradiente bipolar de baixa amplitude, 
e vice-versa. Para compreender esse conceito, imagine as fases de spins em movimento tanto em 
fluxo rapido quanto em lento, quando se deseja um desvio de fase de 45°. No sangue de fluxo 
rapido, os spins trafegam rapidamente ao longo do gradiente, de modo que e necessario apenas 
um gradiente de baixa amplitude para alcan^ar esse grau de desvio. De modo contrario, em fluxos 
lentos, e necessario um gradiente de grande amplitude para alcan^ar o mesmo grau de diferen^a 
de fase. Considere agora um spin em um vaso de fluxo lento (Figura 8.15). 

Se a VENC selecionada for menor que a velocidade do fluxo no interior do vaso, pode ocorrer 
aliasing. Isso resulta em baixa intensidade de sinal no centro do lumen do vaso, mas em melhor 
delineamento das paredes do vaso. Aliasing ocorre porque no fluxo laminar a viscosidade do san¬ 
gue resulta em atrito contra a parede do vaso. Isso significa que o fluxo e mais rapido no centro 
do vaso e o sinal sofre aliasing tambem no centro do vaso. Todavia, embora exista vazio de sinal 
no lumen vascular, a delineafao do vaso e melhor acima dos nfveis do rufdo de fundo. De modo 
contrario, com opfoes de alto VENC, o sinal intraluminal melhora, enquanto a visualizafao das 
paredes do vaso e comprometida (Figura 8.16). 


A sensibilizafao do fluxo e obtida ao longo da direfao do gradiente bipolar aplicado. Se os pul¬ 
sos do gradiente bipolar forem aplicados ao longo do eixo Z, os desvios de fase serao induzidos 
no sangue em movimento de cima para baixo, ou vice-versa, sensibilizando a ARM-PC para fluir 
da cabefa para os pes. Como o fluxo pode ocorrer em outras direfoes (conhecido como fluxo 
multidirecional), os gradientes bipolares sao aplicados nas tres dimensoes e, assim procedendo, 
sensibilizam o fluxo nos eixos X, Y e Z (Figuras 8.17 e 8.18). Esses sao denominados eixos de codi- 
fica^ao de fluxo. Contudo, um aumento no numero de eixos de codifica^ao de fluxo eleva tambem 
o tempo do exame (visto que as imagens sao adquiridas sem gradientes bipolares [primeira aqui- 
sifao], com aplica^ao de gradientes no eixo Z [segunda aquisiqao], com aplicafao de gradientes 
no eixo Y [terceira aquisigao] e com aplicagao de gradientes no eixo X [quarta aquisi^ao]). 

Um dos beneffcios da ARM-PC e sua capacidade de avalia^ao de fluxo sangufneo multidirecio¬ 
nal (diferentemente da ARM-TOF, que consegue apenas a visualizafao de fluxo perpendicular ao 
piano do corte). Se for necessaria a verifica^ao do sangue que flui da cabe^a para os pes (ou dos 
pes para a cabe^a), serao aplicados gradientes ao longo do eixo Z. Para verificafao de fluxo da 
direita para a esquerda (ou da esquerda para a direita), sao aplicados gradientes ao longo do eixo 
X. Se o sentido do fluxo for anteroposterior (ou posteroanterior) os gradientes serao aplicados ao 
longo do eixo Y. Se for necessaria a avalia^ao de um fluxo multidirecional, os gradientes bipolares 
serao aplicados ao longo dos tres eixos (Z, Y e X). 
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Figura 8.15 Estas imagens foram adquiridas com ARM-PC com varias opfoes de codifica^ao de velocidade 
(VENC) (10, 20, 40 e 80 cm/s). Observe que as imagens adquiridas com op^oes baixas de VENC (10 cm/s) 
mostram vasos com menor velocidade de fluxo (estruturas venosas). Imagens adquiridas com configurates 
altas de VENC (80 cm/s) mostram vasos com maior velocidade de fluxo (vasculatura arterial no cfrculo de 
Willis). Embora pare^a o contrario, VENC alto usa pulsos de gradiente de baixa amplitude, e vice-versa. 

Uma vantagem da ARM com contraste de fase e que permite a cria^ao de dois tipos de imagem 
- denominadas imagem com magnitude e imagem com fase. 

Imagens com magnitude sao muito parecidas com outras imagens de ARM com alto sinal 
dos vasos e supressao do sinal de fundo. Por outro lado, imagens com fase mostram um fundo 
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Figura 8.16 Resultado de configuragoes nao acuradas de VENC. A esquerda , VENC e maior que a velocidade 
do sangue em movimento no lumen do vaso. Devido ao perfil do fluxo laminar de fluxo sangufneo de alta 
velocidade, o sinal do sangue em movimento resulta em uma imagem onde o vaso “parece” com um calibre 
menor que seu diametro verdadeiro. Quando o VENC e muito baixo, pode ocorrer aliasing, resultando em 
imagens com vazio de sinal intraluminal no centra do vaso (a direita). 



!Tigura8.1 7 Eixos de codificagao de fluxo, onde sao aplicados gradientes ao longo dos eixosX, YeZ. Se forem 
selecionados os tres eixos de codificagao, o fluxo multidirecional podera ser demonstrado. 
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Figura 8.18 Imagens adquiridas com ARM-PC codificadas em varios eixos de codifica 9 ao de fluxo. A ima- 
gem no canto superior esquerdo e conhecida como imagem com magnitude, e foi codificada nos tres eixos 
ortogonais. O canto direito superior e inferior mostram imagens com fase, e foram codificadas ao longo de 
um unico eixo. No canto superior direito a imagem foi codificada ao longo do eixo Y (anteroposterior). Em 
imagens com fase, como a do canto superior direito, o sangue com fluxo anteroposterior (ao longo da dire* 
9 ao de codifica 9 ao) aparece brilhante, e o fluxo posteroanterior (oposto a dire 9 ao de codifica 9 ao) aparece 
escuro. A imagem do canto inferior esquerdo foi codificada ao longo do eixo X (da direita para a esquerda). 
Em imagens com fase, como a do canto inferior esquerdo, o sangue com fluxo da direita para a esquerda (ao 
longo da dire 9 ao de codifica 9 ao) aparece brilhante, e o fluxo da esquerda para a direita (contra a dire 9 ao de 
codifica 9 ao) aparece escuro. A imagem do canto inferior direito foi codificada ao longo do eixo Z (de cima 
para baixo). Em imagens com fase, como esta do canto direito inferior, o sangue com fluxo de cima para 
baixo (ao longo da dire 9 ao de codifica 9 ao) aparece brilhante, e o fluxo de baixo para cima (contra a dire 9 ao 
de codifica 9 ao) aparece escuro. 


de certa forma parecido com rufdo de fundo, mas sao capazes de mostrar o sentido do fluxo. 
Quando o fluxo esta no mesmo sentido do VENC ele aparece em branco e, no sentido oposto, 
aparece escuro. 


ARM-PC 2D e 3D 

Sequencias ARM-PC tern a capacidade de avaliar fluxo sangufneo multidirecional e com varia- 
9 ao de velocidade. Alem disso, ARM-PC pode ser obtida com o uso de estrategias de aquisi 9 ao 
2D e 3D. As aquisi 9 oes 3D oferecem melhor SNR e resolu 9 ao espacial em rela 9 ao as imagens 2D, 
alem da capacidade de reformatar retrospectivamente em diversos pianos de imagem. 

A angiorressonancia magnetica com contraste de fase tridimensional (ARM-PC 3D) geralmente 
faz aquisi 9 ao de imagens de pequenos vasos quando e necessario obter informa 9 oes vasculares 
multidirecionais, como velocidade e sentido do fluxo. Como exemplo, podemos citar a avalia 9 ao 
de malforma 9 ao arteriovenosa (MAV) e aneurisma intracraniano. Existe, porem, uma limita 9 ao 
em ARM-PC 3D: devido a sele 9 ao deTR, NEX, numero de etapas de codifica 9 ao de fase, numero 








de cortes e numero de elxos de codificaqao de fluxo, o tempo de aquisiqao de imagens aumenta. 
Os tempos de exame podem chegar aos 15 minutos, ou mais. 

As tecnicas de angiorressonancia magnetica com contraste de fase bidimensional (ARM-PC 
2D) fornecem informaqoes sobre o sentido do fluxo, a velocidade e o fluxo multidirecional em 
tempos de aquisiqao de imagens aceitaveis (1 a 3 min). Se a ARM-PC 2D for codificada pelo 
eixo de fluxo de cima para baixo, o sangue que flui da cabeqa para os pes aparecera brilhante, 
enquanto o sangue dos pes para a cabeqa aparecera escuro. Por exemplo, para a verificaqao de 


Parametros e sugestdes para ARM-PC 

Quando precisam ser avaliados o fluxo multidirecional e a dire^ao de fluxo, deve ser considerada a 
realizafao de uma ARM-PC. Para esse proposito, a ARM-PC pode ser usada com eficiencia na verificat^ao 
de malforma^oes arteriovenosas (MAV), aneurismas, oclusao venosa, anormalidades congenitas e lesoes 
traumaticas vasculares intracranianas. As aquisi^oes em volume 3D podem ser utilizadas para avaliar a 
vasculatura intracraniana (Figura 8.19). Os parametros sugeridos sao: 

volume de 28 cortes, com 1 mm de espessura 

angulo de inclina^ao 20° (se for selecionado um volume de 60 cortes, o angulo de inciina 9 ao deve 
ser reduzido para 15°) 

TR igual ou menor que 25 ms 

VENC 40 a 60 cm/s 

codifica^ao de fluxo em tod os os eixos. 

As tecnicas 2D oferecem tempos de aquisi^ao de imagens mais aceitaveis, de aproximadamente 1 a 
3 min. Para aplica^des intracranianas de ARM-PC 2D os parametros sugeridos sao: 

TR 18 a 20 ms 

angulo de inclina^ao 20° 

espessura do corte 20 a 60 mm 

VENC 20 a 30 cm/s para fluxo venoso; 

40 a 60 cm/s para velocidades mais altas com aliasing; 

60 a 80 cm/s para determina^ao da velocidade e do sentido do fluxo. 

Para ARM-PC 2D de carotida, os parametros sugeridos sao: 

angulo de inclina^o 20° a 30° 

TR 20 ms 

VENC 40 a 60 cm/s para melhor visualizaqao da morfologia com aliasing, 

60 a 80 cm/s para informa^oes quantitativas sobre a velocidade e o sentido 
do fluxo. 


Vantagens e desvantagens do spin-eco convencional 

Vantagens 

Sensibilidade a diferentes velocidades de fluxo vascular (pode verificar a velocidade do fluxo sanguf- 
neo) 

• Sensibilidade ao fluxo dentro do FOV (pode verificar fluxo sangumeo multidirecional) 

• Defasagem intravoxel reduzida 

« Elevada supressao do sinal de fundo 

• Imagens com magnitude e com fase (pode verificar a dire^ao do fluxo). 

Desvantagens 

• Longo tempo de aquisi^ao de imagens em 3D 
» Maior sensibilidade a turbulencia. 



Hgura8.19 Imagem sagital do seio sagital superior em ARM-PC. Aaquisi^ao dessa imagem foi feita com PC 
3D e codilfica^ao ao longo dos tres eixos (X, Y e Z). 


uma trombose do seio sagital, a aquisifao de imagem do seio sagital superior poderia ser feita 
com PC 2D e codificada ao longo de um unico eixo. Para a aquisiqa° de imagens do seio sagital 
superior em sequencias ARM-PC 2D, as imagens podem ser codificadas no eixo anteroposterior. 
As aquisiqoes 2D, no entanto, geralmente tern resoluqao mais baixa que as aquisiqoes em 3D, e 
nao podem ser reformatadas e visualizadas em outros pianos de imagem. 

Tecnicas de codificafao de velocidade sao destinadas a verificafao de velocidade e dire^ao 
do fluxo, e fornecem informafoes similares as do ultrassom com Doppler. O piano de projeqao 
localiza-se em um angulo reto em rela^ao ao piano de excita^ao. Essencialmente, essa tecnica nao 
produz imagens, mas “blips” como em um tra^ado de ECC. A localizagao dos “blips” vasculares 
no piano de projeqao mostra a direqao do fluxo (blip up representa fluxo arterial e blip down, fluxo 
venoso) e o comprimento da proje^ao (ou a altura do “blip”) define a velocidade do fluxo. “Blips” 
altos representam fluxo arterial (alta velocidade de fluxo) e “blips” mais baixos representam fluxo 
venoso (baixa velocidade de fluxo). Nao e muito comum a utilizaqao dessas tecnicas de codifica- 
fao de velocidade, mas elas devem ser mencionadas. 

ARM com contrasts 

As sequencias ARM TOF e PC tornaram-se padrao para a avaliaf ao de estruturas vasculares da 
cabefa. No entanto, elas tern inumeras desvantagens, principalmente para estruturas vasculares 
do corpo. Entre as dificuldades para ARM do corpo (com ARM-TOF e/ou ARM-PC), podemos 
destacar os artefatos de movimento e a possibilidade de perda de sinal em estruturas vasculares 
devido ao fluxo planar. Por isso, o padrao para verificaqao de vasos do pescofo, corpo (torax, 
abdome e pelve) e sistema vascular periferico e a ARM contrastada (ARM-CE, contrast enhanced). 
Esse tipo de angiografia utiliza uma sequencia gradiente-eco 3D ponderada em T1, seguida pela 
administraqao por via intravenosa rapida de gadolmio e aquisi^ao dinamica de imagens. 

As imagens sao adquiridas antes, durante e depois da administrafao do contraste e/ou sincro- 
nizadas com as fases arterial, intermediaria e venosa do ciclo vascular (Figura 8.20). As conside- 
rafoes tecnicas relacionadas com a ARM com contraste incluem: 

• parametros do protocolo 

• metodo de administrate 

• tipo e dosagem do contraste 

• tempo de exame. 



Parametros e op<;6es para ARM-CE 

Para aquisi0es ARM-CE, os parametros sao selecionados para reduzir o sinal de tecidos estacionarios 
em tempos aceitaveis de exame, e entao o gadolmio e administrado para realqar o sinal do fluxo sanguineo. 
Aqu isiqoes otimas de ARM-CE exigem alta resoiuqao espacial (pequenos voxels) e alta resoluqao temporal 
(rapidos tempos de aquisiqao). Infelizmente, altas resol u 9 oes espacial e temporal sao mutuamente exclu- 
dentes. Porexemplo, imagens adquiridas com altas resolufoes espacial geralmente requerem longo tempo 
de exame (para obter boa SNR, CNR e qualidade de imagem) (veja o Capftulo 4). Tecnicas de aquisiqao 
rapida de imagens geralmente reduzem a resoluqao. Na tentativa de obter imagens de alta resoluqao espa¬ 
cial em tempos de aquisi^ao aceitaveis, a ARM-CE deve ser adquirida em sequencia gradiente-eco 3D com 
pondera^ao em T1 durante apneia e dinamicamente durante a administra^ao do contraste. Os TR devem 
ser selecionados para tempos de exame rapidos e combinados com os angulos de inclinaqao apropriados 
para satura^ao do sinal de tecidos estacionarios (bem semelhante a sequendas ARM-TOF) maximizando, 
assim, o contraste em T1. Os TE selecionados devem ser o mais curtos possivel para reduzir a defasagem 
intravoxel e minimizaro contraste emT2. A defasagem intravoxel fornece imagens com sinal menos eficiente 
no interior de estruturas vasculares. Outro metodo para redu^ao da defasagem intravoxel e a utiiiza^ao de 
pequenos voxels (pequeno FOV, espessura fina do corte e grande matriz). Imagens ARM-CE adquiridas 
com pequenos voxels tambem fornecem alta resolu^ao espacial. Embora sejam necessarias imagens de 
alta resoluqao para a visualizaqao de vasos de menor calibre, eles geralmente tern SNR mais baixa. Por essa 
razao, e essencial a seleqao da bobina de RF adequada. Para imagens do corpo, geralmente sao emprega- 
das bobinas multicanais para realizaqao de ARM com realce de contraste. 

O piano de exame para ARM-CE deve ser selecionado de acordo com a anatomia vascular a ser 
examinada. E uma vantagem fazer a aquisi^ao de imagens no piano que englobar melhor as estruturas 
anatomicas de interesse. Por exemplo, para cobertura adequada do arco aortico, o melhor e o piano 
sagital (ou sagital oblfquo). Ja o piano coronal e melhor para a visualiza^ao das arterias pulmonares, das 
art^rias renais, da aorta abdominal e do sistema vascular periferico. 



I igura 8.20 Imagens coronais do abdome em sequencia ARM-CE adquiridas antes (noalto) e depois ( ahaixo ) 
da administraqao do contraste. A imagem no canto inferior esquerdo representa a fase arterial, e a imagem 
no canto inferior direito foi adquirida depois desta fase (fase intermediaria ou corticovenosa). 









Embora seja possfvel a inje^ao manual, geralmente a inje^ao IV rapida de gadolfnio (Cd) 
durante a ARM-CE e administrada por meio de uma bomba de injeqao. Essas bombas propiciam 
consistencia de velocidade de injeqao (para pacientes que precisam de exames de acompanha- 
mento) e capacidade para completar os procedimentos de ARM-CE com apenas um tecnico. 

Tipo e dosagem do contraste 

A dose recomendada de Gd e de 0,1 milimol por quilograma (mmol/kg) de peso corporal 
(aproximadamente 0,2 m^/kg). Diversos agentes espeaficos ja foram aprovados pela FDA para 
administrafao de ate 0,3 mmol/kg ou o triplo da dosagem em comparafao com a maioria dos 
agentes a base de Gd. Muitos centros medicos utilizam uma dose dupla de Gd ou um agente 
de maior relaxamento para a aquisi^ao de imagens com ARM-CE. Por exemplo, um paciente de 
45,5 kg deve receber 9,1 rc\£ de gadolfnio como dosagem padrao. Neste caso, deve ser conside- 
rada adequada uma dose dupla de 18,2 (ou uma dose estimada de 20 ml) para a aquisiqao de 
imagens vasculares. Recomenda-se tambem que a injeqao do contraste seja seguida pela infusao 
rapida de soro fisiologico. 

Cronometragem do exame 

A cronometragem e essencial para uma boa ARM-CE. Na verdade, para otimizar a visualiza^ao 
de estruturas vasculares, a cronometragem do exame deve ser programada de tal modo que a 
parte central do espaqo K seja preenchida enquanto o contraste faz o preenchimento dos vasos. 
Imagens da ARM-CE adquiridas muito cedo apos a inje^ao do contraste podem fornecer imagens 
sem a visualiza^ao proporcionada pelo Gd, e imagens adquiridas muito depois da inje^ao podem 
fornecer apenas imagens das estruturas venosas (nao das arterias). Portanto, devem ser levados 
em consideraqao o tempo de exame e o preenchimento do espaqo K (normal, linear, centrico, 
espiral) para determinaqao apropriada dos tempos de atraso (delay) (para maiores informaqoes 
sobre o espaqo K, consulte o Capftulo 3). Por exemplo, se o tempo de exame for de 30 s e for uti- 
lizado o preenchimento centrico do espa^o K, o atraso deve ser de 30 s e a aquisiqao de imagens 
pode ser iniciada imediatamente apos a injeqao. 

Existem varias opfoes para otimizar o tempo de exame, incluindo a inje^ao IV rapida de teste, o 
acorn pan hamento do material injetado e a “fluorodeflagra^ao”. Metodos automaticos de deter- 
minaqao de retardo incluem op^oes de exame como o posicionamento de um marcador para 
medir o sinal proveniente do lumen da aorta, e que inicia o exame quando detecta o aumento do 
sinal do contraste, e/ou fluorodeflagraqao, que usa uma aquisiqao do tipo navigator , de alta reso- 
lufao temporal. As imagens sao mostradas em tempo real, permitindo que o operador observe 
a chegada do agente de contraste no vaso e que inicie manualmente a aquisiqao principal. Essas 
opfoes podem fornecer retardos acurados para ARM-CE. Outro metodo de determinaqao da 
cronometragem do exame e com a injeqao IV rapida de contraste para fins de teste. Nesse metodo 
uma pequena dose de 1 ou 2 m£ de Gd e injetada e o exame e repetido em intervalos para deter- 


Resumo sobre angiografia por ressonancia magnetica 

As informafoes fornecidas por ARM-PC e ARM-TOF diferem daquela da angiografia por contraste 
convencional, na medida em que a ARM produz uma imagem com sensibiiidade ao fluxo, e nao uma 
imagem da morfologia. Consequentemente, situafoes clfnicas que exigem dados sobre a hemodinamica 
sao mais apropriadas para ARM do que aquelas que exigem informafoes detalhadas sobre a anatomia 
vascular. O uso da ARM permite a clara visualiza^ao do fluxo laminar. No entanto, como fluxos turbu- 
lentos contem velocidades de dispersao que resultam em defasagem no interior do voxel, o resultado 
e a perda de sinal. As informa^oes fornecidas pela ARM sao uma combina^ao dos dados sobre fluxo, 
obtidos em exames de ultrassonografia com Doppler, e dados morfologicos, contidos na angiografia por 
contraste convencional. Isso e especialmente verdadeiro quando a ARM-PC e a ARM-TOF sao utilizadas 
juntamente com tecnicas de codifica^ao de velocidade. 




minar o momento exato de iniciar a aquisiqao de imagens. Neste caso, o operador detecta o 
momento em que o contraste chega ao vaso e faz o exame de acordo com isso. 

As imagens da ARM-CE podem ser pos-processadas (como as ARM-TOF) tanto com tecnica 
MIR como com SSD. Mesmo com imagens pos-processadas com MIP, a supressao do sinal de 
fundo nas aquisi^oes por ARM-CE pode nao ser a melhor possfvel. Para visualizar imagens de 
ARM com contraste sem o sinal dos tecidos de fundo, podem ser empregadas tecnicas de sub- 
traqao. Esta tecnica “pega” a imagem adquirida sem contraste e “subtrai” esta imagem daquela 
obtida durante o realce de contraste. A imagem resultante mostra o sinal vascular independente- 
mente do sinal de fundo (Figura 8.21). 



Anatomia cardiaca 

A aquisiqao de imagens cardfacas coloca diversos desafios que incluem o movimento e a posi- 
$ao do coraqao na cavidade toracica. O movimento pode ser periodico e fisiologico (como a con- 
traqao cardfaca, o fluxo vascular e os movimentos respiratorios) ou aperiddico (como a movimen- 
tafao do paciente e o peristaltismo gastrico). O coraqao localiza-se em posiqao “duplo-oblfqua” 
na caixa toracica. Pelos motives citados, a aquistfao de imagens cardfacas pode representar um 
grande desafio, mesmo para profissionais experientes, sejam eles tecnicos, tecnologos, radiolo- 
gistas e ate mesmo cardiologistas. 

O coraqao e um orgao triangular, e este triangulo esta posicionado “de cabe^a para baixo” na 
cavidade toracica. A “base” do triangulo esta localizada no topo e o “apice”, na parte inferior. 
Em geral, definimos a base como a parte de uma estrutura que fica embaixo e o apice em cima. 
Nesse caso, no entanto, os termos (apice e base) sao utilizados para descrever um “triangulo”. Em 
geometria, a parte reta do triangulo e considerada sua base e a ponta, o apice. 

O cora^ao e composto por quatro camaras, sendo dois atrios e dois ventrfculos, separados 
por septos. Os atrios sao localizados na parte superoposterior direita e os ventrfculos, na parte 
inferior esquerda. Na base do triangulo estao os atrios direito e esquerdo (separados pelo septo 
interatrial), e no apice estao localizados os ventrfculos direito e esquerdo (separados pelo septo 



Figura 8.21 Imagens adquiridas com ARM-CE em sequencia gradiente-eco 3DT1 e que foram pos-proces¬ 
sadas com a tecnica MIP. Na imagem a esquerda nao foi feita a subtraqao, e a imagem a direita foi subtraf- 
da com MIP. Observe que a visualiza^ao da vasculatura e a supressao de fundo e otimizada pela tecnica de 
subtraqao. 






interventricular). Alem de sua forma incomum, o cora^ao esta orientado em uma posiqao “duplo- 
oblfqua” na cavidade toracica. A posiqao oblfqua do musculo cardfaco traduz-se em oblfqua P-A 
(posterior-anterior), oblfqua E-D (esquerda-direita) e oblfqua S-l (superior-inferior). A camara 
mais inferior do coraqao e o ventrfculo esquerdo (VE) e a mais superior e o ventrfculo direito (VD). 
O VD esta localizado na parte superior, posterior, com inclina^ao a direita. 

Pianos de imagem em RM cardfaca 

Para avaliar adequadamente o coraqao, as imagens devem ser adquiridas em pianos relacio- 
nados com o coraqao propriamente dito, e nao com o tdrax. Por exemplo, uma visao axial do 
t6rax nao produzira uma imagem no piano axial do mfoculo cardfaco e das camaras cardfacas. 
Portanto, sao necessarias imagens multioblfquas para avaliar o coraqao. Esses pianos mostram 
as camaras cardfacas em perfil e incluem uma visao do eixo transversal (axial ao piano do cora- 
fao), do eixo longitudinal ou uma visao de duas camaras (sagital ao piano do coraqao), e uma 
visao das quatro camaras (coronal ao piano do cora^ao). Para realizar um exame em angulo reto 
do coraqao propriamente dito devem ser selecionados diversos pianos oblfquos. Se o sistema 
nao permitir a aquisiqao de imagens em diversos pianos oblfquos (adquiridos automaticamente) 
essas sequencias podem ser manualmente prescritas. Assim que for feita a aquisiqao no eixo 
transversal, podem ser prescritas aquisiqoes com visao de duas camaras e de quatro camaras. 
Pianos com visao de duas camaras sao adquiridos onde os cortes sao selecionados em paralelo 
com o septo intraventricular. Uma visao das quatro camaras e obtida quando os cortes sao sele¬ 
cionados perpendicularmente ao septo interventricular. 


Op^des de aquisi^ao de imagens em RM cardiaca 

A aquisiqao de imagens cardfacas tern inumeros desafios, incluindo o movimento e a posiqao 
do coraqao. Embora os pianos de exame possam ser orientados nos eixos axial, sagital e coronal 
ao piano do coraqao, os movimentos fisiologicos periodicos e os aperiodicos ainda sao impor- 
tantes na degradafao da qualidade de imagem em RM cardfaca. Para aquisiqao de imagens do 
corafao e dos grandes vasos espedficamente, o movimento durante a atividade cardfaca tern de 
ser compensado para que se obtenha boa qualidade de imagem. Uma tecnica de compensa^ao 
conhecida como sincronizaqao cardfaca pode ser empregada para reduzir os artefatos indeseja- 
dos causados pelo movimento fisiologico. Para visualizar as estruturas anatomicas e a vasculatura 
cardfacas com acuracia, e essencial que as imagens sejam adquiridas com sincronizafao cardfaca. 
Uma sincronizaqao cardfaca inadequada produz imagens de baixa qualidade. 


A sincroniza^ao cardfaca e um metodo que reduz os artefatos de movimento em imagens 
cardfacas por RM. Esses artefatos sao causados pelo mapeamento incorreto da fase produzido 
como resultado dos batimentos cardfacos e da pulsaqao do fluxo sangufneo. O sinal eletrico do 
coraqao, ou o fluxo mecanico do leito vascular, e usado para dispararcada sequencia de pulso 
(Figura 8.23). Podem ser utilizados dois metodos: 

» sincronizagao cardfaca, que usa eletrodos e fios, que sao colocados sobre o corpo do paciente 
para detectar a atividade eletrica do coraqao 

• sincronizagao periferica, que usa um sensor periferico colocado no dedo do paciente para detec¬ 
tar a pulsaqao no leito capilar. 


Eletrocard iograma 

O ECG e adquirido pela quantificaqao da diferen^a de voltagem entre dois (ou tres ou quatro) 
eletrodos fixados sobre o torax do paciente (conhecidos como eletrodos de ECG). A maioria dos 
sistemas tern um codigo de cores para os eletrodos para que possam ser colocados corretamente 



no paciente. Os eletrodos branco e vermelho geralmente sao colocados no nfvel do coraqao para 
medir a diferenqa de voltagem entre dois pontos. O eletrodo verde e o terra, e deve ser colocado 
proximo, mas sem encostar no vermelho ou no branco. Os eletrodos e a sugestao para o posi- 
cionamento deles pode variar de acordo com o fabricante. Certifique-se de revisar as exigencias 
e recomendaqoes do sistema em uso para evitar a possibilidade de queimaduras no paciente. O 
ECC consiste em: 

• uma onda P que representa a sfstole atrial (contra^ao) 

« um complexo QRS que representa a sfstole ventricular 

• uma ondaT que representa a diastole ventricular (relaxamento) (Figura 8.22). 

Quando se utiliza a sincronizaqao cardfaca, o pulso de RF (e consequentemente a sequencia 
de pulsos) i iniciado por uma onda R. O pico da onda R e utilizado para disparar ( trigger ) cada 
sequencia de pulsos, porque, eletricamente, tern a maior amplitude (Figura 8.23). Esta tecnica e 
conhecida como sincronizaqao prospectiva, o que significa que o tempo do exame e sincronizado 
e disparado pelos batimentos cardfacos durante a aquisiqao. A sincronizaqao prospectiva e uma 
tecnica que ocorre durante a aquisiqao da imagem, em oposiqao a sincronizaqao retrospectiva. 
Esta liltima (realizada durante diversas aquisifoes cardfacas cine) obt^m os dados da imagem e 
faz a sincronizaqao com o ciclo cardfaco durante a reconstru^ao (apos a realizaqao do exame, 
retrospectivamente). 


efetivo 


Como a sincronizaqao cardfaca usa cada onda R para disparar a sequencia de pulso, o TR e 
totalmente dependente do intervalo de tempo entre cada onda R. Isto e denominado intervalo 
RR e e controlado pela frequencia cardfaca do paciente (Figura 8.23). Se o paciente tiver uma fre- 
quencia rapida, o intervalo RR sera mais curto do que se ele ttvesse uma frequencia lenta. Como 



Figura 8.22 ECG. 



Hgura 8.23 Intervalo RRe, consequentemente, oTR efetivo em imagens com sincroniza^ao cardfaca. 


































o exame se inicia por uma onda R, o intervalo de tempo entre as ondas R equivale ao TR. Desse 
modo, o TR e, consequentemente, a pondera^ao da imagem e o numero de cortes, depende total- 
mente da frequencia cardfaca. EsseTR e denominado “efetivo”, uma vez que a frequencia cardfaca 
nao e perfeitamente constante e varia de um batimento cardfaco para outro. 

Por exemplo, se a frequencia cardfaca for 60 bpm, entao: 

Intervalo RR = 60.000 ms ^ 60 - 1.000 ms. 

(Sao 60 segundos em um minuto e 1.000 milissegundos por segundo ou 1 batimento cardfaco 
por segundo.) 

Intervalo RR = 1 sou 1.000 ms, eTR = 1.000 ms. 

Se a frequencia cardfaca do paciente for 120 bpm, entao: 

Intervalo RR = 0,5 s ou 500 ms, e TR = 500 ms. 

Na sincronizafao cardfaca, a sincronizafao pode ser restritiva em termos de pondera^ao (TR) e 
numero de cortes. Isso e verdadeiro ate certo ponto, uma vez que nao existe controle do intervalo 
RR em si. Em alguns pacientes o TR efetivo e de 500 ms, enquanto em outros o TR ultrapassa os 
1.000 ms, o que reduz consideravelmente a pondera^ao em T1. Isso tern de ser tolerado quando 
se em pregam tecnicas prospectivas de sincroniza^ao cardfaca; e considerado o “pre^o a ser pago” 
para obter imagens com redufao de artefatos de movimento. 

A obten^ao de imagens ponderadas em T2 pode ser mais problematica, mas a maioria dos 
sistemas emprega um metodo no qual cada segunda ou terceira onda R pode ser usada como 
trigger. Dessa maneira, o TR efetivo e aumentado (TR efetivo longo) de modo que a satura^ao 
(e, portanto, a pondera^ao em T1) nao prevale^a e possam ser obtidas imagens ponderadas por 
densidade protonica (TE curto) em T2 (TE longo). 

Por exemplo, se a frequencia cardfaca for 60 bpm, o intervalo RR sera 1.000 ms: 

Vi RR selecionado TR efetivo = 500 ms 

1 RR selecionado TR efetivo = 1.000 ms 

2 RR selecionado TR efetivo = 2.000 ms 

3 RR selecionado TR efetivo = 3.000 ms. 

Para conseguir imagens ponderadas em T1 que sao adquiridas com sincroniza 9 ao cardfaca, o 
trigger ocorre a cada onda R (1 X RR). No exemplo anterior (1 X RR), a sele^ao permite imagens 
com (1 X 1.000 ms) = 1.000 ms de intervalo RR, portanto, 1.000 ms deTR. 

Para um valor mais curto deTR, alguns fabricantes oferecem a opfao de (V 2 X RR). No exem¬ 
plo anterior, no qual a frequencia cardfaca do paciente e 60 bpm, o resultado seria: 

Frequencia cardfaca = 60 bpm 
60 segundos em 1 minuto 
1 s = 1.000 milissegundos 
1 s entre as ondas R 
Intervalo RR = 1 s 
Intervalo RR = 1.000 ms 
(Vi X RR) ou (% X 1.000 ms) 

TR efetivo = 500 ms. 

Para ponderafao por densidade protSnica eT2, cada segunda (2 X RR) ou terceira (3 X RR) 
onda R e usada como trigger , resultando em um TR efetivo de 2.000 a 3.000 ms. 

Aquisi^ao do corte 

A aquisifao dos cortes e feita durante o TR efetivo do mesmo modo que na aquisifao de ima¬ 
gens convencional. A medida que o TR aumenta, cresce tambem o numero de cortes dispomveis. 
Os dados de codificafao de fase sao adquiridos durante o intervalo RR. Durante o intervalo 




seguinte sao adquiridos dados de outra etapa de codificaqao de fase (Figura 8.24). O processo se 
repete ate que a aquisifao de dados (ou todas as etapas de codificaqao de fase) para cada corte 
esteja completa. Os dados de cada corte sao sempre adquiridos quando o coraqao se encontra 
na mesma fase de atividade cardfaca. Em outras palavras, as aquisiqoes do corte 1 sao sempre 
realizadas quando o coraqao se encontra em determinado ponto de seu ciclo, e assim sucessiva- 
mente com os cortes 2, 3 etc. Desse modo, o artefato de movimento de cada corte e reduzido. 

Naturalmente, isso so se aplicaria se a frequencia cardfaca do paciente permanecesse perfei- 
tamente constante durante todo o tempo do exame. Se a frequencia cardfaca se alterar mini- 
mamente, os dados serao obtidos em mementos diferentes do ciclo cardfaco e a qualidade da 
imagem sofrera as consequencias. Mesmo em pacientes saudaveis, ocorrem periodicamente 
pequenas alteraqoes na frequencia cardfaca. Na maioria dos pacientes, a frequencia cardfaca nao 
permanece “perfeitamente” constante, mas flutua devido a ansiedade e/ou ao barulho que faz o 
gradiente durante a sequencia. 

Para compensar, podem ser feitos determinados ajustes no TR efetivo para que a sincroniza- 
qao seja mais eficiente. Esses ajustes sao um perfodo de espera proximo a cada onda R. Muitos 
sistemas fazem automaticamente o ajuste desses perfodos de espera para as sequencias de pulso. 
Outros sistemas dispoem de parametros que podem ser selecionados pelo operador. Esses dois 
perfodos de espera sao conhecidos como janela de deflagraqao ou disparo e retardo pos-disparo 
(ou retardo do disparo). 
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Figura 8.24 Sequencia sincronizada ECG com aquisi^ao de seis cortes, com a cada local iza 9 ao de corte ad- 
quirida na mesma “fase” do ciclo cardfaco. Por exemplo, cada etapa de codifica 9 ao de fase para o corte 1 e 
adquirida logo apos a onda T. Por essa razao, cada etapa de codifica 9 ao de fase sera adquirida no mesmo 
tempo do ciclo cardfaco (apos a ondaT). A imagem resultante aparecera como se o cora 9 ao estivesse imovel, 
congelado em uma determinada fase. 


Janela de deflagra^ao ou disparo (trigger window) 

O tempo de espera antes de cada onda R e frequentemente chamado de janela de disparo. E 
um retardo no intervalo de tempo, geralmente expresso como uma porcentagem do intervalo RR 
total, em que o sistema interrompe o exame e espera a onda R seguinte (Figura 8.25). 

Este atraso faz o ajuste pelo fato de que a frequencia cardfaca do paciente pode ter se elevado 
durante o exame, movendo a onda R para mais perto do comeqo da janela de sincroniza 9 ao. Se o 
sistema tiver parade o exame e estiver esperando a onda R seguinte, isso sincronizara a sequencia 
de pulso, independentemente do fato de a onda R ocorrer antes do esperado. Se a frequencia 
cardfaca se acelerar mais, e a onda R ocorrer enquanto o sistema ainda esta fazendo aquisiqao de 
dados, a onda R sera perdida e o TR efetivo subitamente aumentara (Figura 8.26). 

Algumas vezes o paciente adormece no meio do exame. Quando isso acontece, a frequencia 
cardfaca costuma desacelerar, de modo que a onda R ocorre ainda mais distance do infcio da 
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Figura 8.25 Janela de disparo em um ECG. Se a janela de disparo for determinada como 1 0%, o tempo real de 
atraso sera de 1.000 ms (TR efetivo) menos 10%, sendo o tempo de aquisi^ao do corte resultante de 900 ms. 
Isso e conhecido como tempo de aquisifao de imagens dispomVe! (AIT, available imaging time). 


Perda da onda R 


Intervalo RR mais curto 



Fagura 8.26 Sequencia sincronizada ECG na qual a onda R foi perdida durante a aquisifao de imagem. A 
perda da onda R ocorre, neste caso, pelo aumento da frequencia cardfaca. 


janela de sincronizafao. No entanto, o sistema ainda esta esperando para sincronizar o exame 
e o faz quando detecta a onda R seguinte. O TR efetivo aumenta, mas a onda R nao e perdida 
(Figura 8.27). 

A janela de disparo geralmente e expressa como uma porcentagem do intervalo RR. 
Naturalmente, a janela correta deve ser selecionada, de maneira que qualquer elevagao da fre- 
qu£ncia cardfaca € compensada. A selefao de uma janela muito grande, contudo, reduz a quan- 
tidade de tempo disponfvel para a aquisifao de cortes, por isso e necessario o equilfbrio. Na 
pratica, a frequencia cardfaca da maioria dos pacientes varia aproximadamente 10% durante a 
realiza^ao do exame, assim, a selegao de uma janela de cerca de 10 a 20% compensa adequada- 
mente qualquer varia^ao na frequencia cardfaca e permite a aquisifao de um numero razoavel de 
cortes (Figura 8.28). Em pacientes com arritmia conhecida, um aumento na janela de aquisifao 
(de ate 25%) permite a otimiza^ao da sincroniza^ao de imagens. 


























Onda R ainda sincronizada, a 
medida que o sistema espera 



Figura 8=2/ A onda R nao i perdida com a redufao da frequencia cardfaca 
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f igura 8.28 Qual seria o valor da janela de disparo se o intervalo RR fosse de 1.000 ms? 


Atraso de sincromzagao (trigger delay) 

O perfodo de espera apos cada onda R frequentemente e chamado de after trigger ou atraso de 
sincronizaqao (triggerdelay). Sernpre existe um Ngeiro atraso entre a detecqao da onda R pelo sistema 
e a transmissao do pulso de RF para excitaqao do primeiro corte; e um retardo da ordem de poucos 
milissegundos. No entanto, esse perfodo pode ser estendido para atrasar a aquisiqao dos cortes ate 
que o corafao esteja em diastole e ? portanto, relativamente em repouso (Figura 8.29). 

Tempo de aquisi^ao de imagens disponoVel 

O tempo de aquisiqao de imagens disponfvel e o perfodo acessfvel para a aquisiqao de cortes. 
E definido como o TR efetivo menos a janela de disparo e o atraso de disparo. 

Tempo de aquisiqao de imagens disponfvel = intervalo RR - (janela de disparo + atraso de disparo). 




































Se o intervalo RR for de 1.000 ms, a janela de sincronizaqao, de 10%, e o atraso de sincroniza- 
fao, de 100 ms, o tempo disponfvel para a aquisi^ao de dados sera: 

1.000 ms - 100 ms - 100 ms = 800 ms. 

O tempo de aquisi^ao de imagens disponfvel nao e o TR efetivo. Este e o tempo entre a exci- 
tafao do corte 1 no primeiro intervalo RR, ate sua excita^ao no segundo intervalo RR. O tempo 
de aquisifao de imagens disponfvel e simplesmente o perfodo acessfvel para a coleta de dados, e 
determina o numero de cortes que poderao ser obtidos (Figura 8.30). 


A sincronizaqao periferica funciona do mesmo modo que a eletrocardiografica. Um sensor 
periferico colocado na ponta do dedo do paciente detecta o aumento no volume sangufneo do 
leito capilar durante a sfstole. Isso, por sua vez, afeta a luz que e refletida de volta ao sensor, e, 
assim, a forma de onda e obtida. Os picos das ondas sao agora denominados ondas R, mas 
representam o pulso periferico que ocorre aproximadamente 250 ms apos a onda R do ECG. A 
janela de sincronizaqao, o atraso de sincronizafao e o tempo de aquisifao de imagens disponfvel 
ainda se aplicam. 


Figura 8.29 Perfodo de espera 
conhecido como retardo pos- 
disparo. 
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Figura 8.30 Tempo de aquisi- 
£ao de imagens disponfvel. 
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Parametros empregados na sincroniza^ao 

Pondera^ao em T1: 

TE curto 

1 intervalo RR. 

Ponderagao em T2 ou por densidade protonica (DP): 

TE curto (DP)/TE longo (T2) 

2 ou 3 intervales RR. 



n$a relaciorados com a sincroniza^ao 


Os eletrodos empregados para a sincronizagao sao ligados a cabos que sao os condutores e, 
portanto, sao capazes de conduzir correntes relativamente altas. Os cabos ficam localizados na 
Area de alta intensidade dos campos de gradiente e de RF aplicados durante a aquisiqao de ima- 
gens. O resultado e a indu^ao de corrente nos cabos, que podem armazenar e transferir calor para 
a pele do padente. Por conseguinte, existe a possibilidade de queimaduras e bolhas no paciente 
se regras estritas de seguran^a nao forem aplicadas. 

Verifique sempre se ha danos nos cabos e eletrodos. Se estiverem desgastados ou partidos nao 
devem ser utilizados em hipotese alguma. Ao posicionar os cabos, evite a formagao de alfas ou 
sobreposi^ao entre eles. Um ponto de cruzamento cria calor extra que pode danificar o material 
de isolamento do cabo. Ao posicionar o paciente no interior do tubo do magneto, certifique-se de 
que os cabos nao estao encostando nem no paciente nem no tubo. Dispor os cabos ao longo do 
corpo do paciente evita o contato com as paredes do tubo, e a colocagao de um material isolante 
entre os cabos e a pele do paciente previne a possibilidade de lesoes (Figura 8.31). Para maiores 
informafoes sobre seguran^a relacionada com bobinas e cabos, consulte o Capftulo 10. 



Figura 8.31 Sugestao para coloca^o dos eletrodos de sincroniza^ao para um sistema especffico. 
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Utilidade da sincronizagao 

A sincronizaqao e util para a aquisifao de imagens em qualquer regiao com fluxo pulsatil ou 
do cora^ao propriamente dito. Inclui a cavidade toracica e os grandes vasos, o abdome, a medula 
espinal (pulsa^oes do ffquido cerebrospinal) e o cerebro. Praticamente qualquer regiao na qual 
o movimento pulsatil degrada a imagem pode se beneficiar com algum tipo de sincronizaqao. A 
decisao do uso de sincronizaqao eletrocardiografica ou periferica, em geral, e diffcil. A sincroni- 
zaqao eletrocardiografica e mais demorada devido a necessidade de colocaqao dos eletrodos, e 
porque arritmias podem alterardetal modo o ECG que o sistema nao consegue detectar adequa- 
damente as ondas R. Esse tipo de dificuldade geralmente nao ocorre na sincronizaqao periferica, 
mas ela nao e apropriada para aquisifao de imagens do cora f ao. Geralmente a sincronizafao 
periferica e utilizada para imagens do cerebro, da medula espinal e de vasos longe do cora^ao. 
Para imagens do coraqao propriamente dito, deve ser empregada a sincroniza^ao eletrocardio- 

A sincronizaqao e um processo demorado visto que o tempo de exame e determinado pela 
frequencia cardfaca do paciente (entre outras coisas). Em geral nao existe controle sobre o TR, 
a ponderaqao das imagens ou o numero de cortes com o uso de sincronizaqao. A sincroniza- 
fao e um processo demorado especialmente quando a frequencia cardfaca e baixa. Por isso, um 
paciente com bradicardia e um desafio para a RM porque os tempos de escaneamento sao muito 
longos. A sincroniza^ao em pacientes com bradicardia resultara em intervalos RR mais longos e, 
consequentemente, em TR efetivos mais longos e tempos de exame mais longos. Por esse motivo, 
muitos centros de estudo reservam a sincroniza^ao apenas para aquisi^ao imagens cardfacas 
e/ou toracicas. 




A sincroniza^ao eletrocardiografica demanda a colocaqao de eletrodos sobre a pele do 
paciente para reduzir os efeitos do movimento para que as estruturas anatomicas possam ser 
bem demonstradas em imagens sem artefato. A pseudossincroniza^ao e um metodo muito sim¬ 
ples que envolve a sele^ao de um TR sincronizado com o intervalo RR. Para a realizaqao da 
pseudossincronizafao nao e necessario ECG nem sincronizafao periferica. Em vez disso, o pulso 
do paciente e verificado antes da realizaqao do exame. O intervalo RR e calculado e, entao, e 
selecionado o TR correspondente. Contanto que a frequencia cardfaca nao sofra grandes altera- 
foes durante a aquisifao de imagens (como pode acontecer se o paciente estiver muito ansioso 
e/ou adormecer durante o exame), os dados de cada corte sao adquiridos exatamente no mesmo 
momento do ciclo cardfaco, como na sincronizaqao convencional. Essa tecnica pode ser empre¬ 
gada quando as tentativas com a sincronizaqao convencional falham devido a um sinal fraco de 
ECG ou a um baixo pulso periferico. Contudo, para ser mais efetiva, a frequencia cardfaca tern de 
permanecer inalterada durante o exame. 

A tecnica de sincronizaqao e essencial para o exame de estruturas anatomicas e das patologias 
do corafao e dos grandes vasos. E um metodo que permite a aquisifao de imagens cardfacas para 
avalia^ao de informafoes anatomicas e patoldgicas. Contudo, tambem e possfvel conseguir ima¬ 
gens para obtenqao de informafao funcional do coraqao. Um exame para avaliafao das funfoes 
cardfacas demanda imagens multiplas (na mesma localizaqao de corte) adquiridas em diferentes 
fases do ciclo cardfaco. Isso pode ser conseguido pela utilizafao de aquisifao de imagens multi- 
fase ou aquisiqoes cine. 


A Figura 8.22 mostra o traqado tfpico de um ECG. Quando os exames sao sincronizados ao 
ciclo cardfaco, o artefato devido ao movimento cardfaco fisiologico e reduzido. Isso e chamado 
de sincronizaqao prospectiva de fase unica (single phase). As imagens com sincronizafao em fase 





unica sao adquiridas para reduzir artefatos de movimento para avaliaqao da anatomia e patolo- 
gias cardfacas. Imagens cardfacas multifase podem ser adquiridas para verificaqao da fisiologia 
ou da funqao cardfaca. Nesse tipo de aquisiqao, as imagens sao obtidas em uma determinada 
localizafao durante cada fase do ciclo cardfaco. Por exemplo, na Figura 8.22, poderia Haver aqui- 
siqao de imagens do mesmo corte em ate sete fases do ciclo cardfaco. As imagens multifase 
podem ser “passadas” como uma aquisiqao cine para a avalia^ao dos batimentos cardfacos. 
Exemplos de imagens funcionais multifase sao mostrados. 

As imagens multifase podem ser realizadas por tecnicas corte a corte ou em aquisifoes de 
cortes multiples. Em aquisiqoes de cortes multiples, o corte 1 e adquirido em cada uma das 
quatro fases do ciclo cardfaco. O processo e entao repetido com os outros cortes. Todas as 
imagens adquiridas para um mesmo corte podem ser mostradas em sequencia, sendo rapida- 
mente visualizadas uma apos a outra, como uma aquisiqao cine (como um filme). Desse modo, 
a movimentaqao das paredes cardfacas pode ser visualizada para que o funcionamento do 
coraqao possa ser avaliado. Um problema com esta tecnica e que o tempo do exame aumenta 
juntamente com o numero de cortes e/ou fases selecionado. Por exemplo, uma aquisifao spin - 
eco de 2 minutos, obtida em quatro localizaqoes diferentes de corte, com quatro fases, resulta 
em um tempo de exame de 32 minutos. Pelos padroes atuais essa demora na realizaqao do 
exame e inaceitavel. 


Imagens multifase sao adquiridas para avaliafao do movimento da parede cardfaca e do fun- 
cionamento do coraqao (aquisiqao de imagens funcional). As aquisiqoes multifase spin-eco ja 
foram discutidas. Outro metodo para a avaliaqao da funqao cardfaca sao as aquisiqoes cine 
gradiente-eco. A maioria das aquisiqoes cine gradiente-eco e obtida em sequencia gradiente-eco 
com tecnicas de sincronizaqao retrospectiva. Podem ser utilizadas tanto a sincronizaqao eletro- 
cardiogrdfica quanto a periferica, mas a coleta de dados € contfnua, em vez de deflagrada (para 
mais tarde serem separadas, retrospectivamente, em imagens que mostram as diversas fases do 
ciclo cardfaco). O ECG e acoplado simplesmente para determinar a fase do ciclo cardfaco para a 
reconstrufao em multiplas fases. Apos as aquisi^oes em gradiente-eco, o sistema consegue esco- 
Iher os dados e reconstruir as imagens obtidas em cada um dos ciclos cardfacos. Geralmente, as 
aquisi^oes cine sao realizadas com sequencias gradiente-eco, em que o sangue em movimento 
aparece brilhante. Tanto a sincronizagao prospectiva quanto a retrospectiva produzem imagens 
que podem ser “passadas” em uma sequencia cine (ou um filme). Isso permite a visualizafao do 
miocardio em movimento, e consequentemente a verifica^ao da fun^ao cardfaca. 

A Tabela 8.1 compara combinafoes convencionais de tecnicas multifase. Tenha em mente, 
contudo, que e possfvel obter aquisi^oes cine em gradiente-eco com sincroniza^ao prospectiva. 
Tambem e possfvel obter aquisifoes multifase spin-eco com sincroniza^ao retrospectiva. 

Coleta de dados 

Durante a sincroniza^ao retrospectiva, os dados da imagem sao coletados de cada corte em 
determinado intervalo durante o ciclo cardfaco. O intervalo RR e o TR efetivo de cada corte 
determinam quantas vezes (fases do ciclo cardfaco) esses dados serao coletados durante cada 
ciclo. Cada imagem cine pode ser adquirida (com espafamento equivalente) entre o intervalo 
RR. Alem disso, pode ser selecionado o numero de fases do ciclo cardfaco necessario para fazer 
a sequencia cine. 

A Figura 8.32 mostra um exemplo desse tipo de cenario. Se forem selectonadas 16 fases, cada 
corte tern de mostrar 16 posifoes diferentes do corafao em um mesmo ciclo cardfaco (em com- 
parafao com quatro fases da aquisifao de imagens multifase). Nesse caso, e feita a aquisiqao de 
quatro localizaqoes de corte, cada um nas quatro fases, para um total de 16 imagens. Se o espa- 
qamento entre as imagens for uniforme ao longo do intervalo RR, entao essas imagens deverao 


Tabela 8.1 Comparagao entre aquisigoes de imagens multifase com spin-eco e 
aquisigoes cine com gradiente-eco. 


Cine com sin cron izagao retrospectiva 

Exige o uso de eletrodos de ECG 

Emprega urn metodo de coleta contfnua de 
dados, durante todas as fases do cido cardfaco 

As fases sao pos-processadas, depois do exame - 
retrospectivamente 

GE - o fluxo sangumeo fornece sinal brilhante 


SE com si ncron izagao prospectiva 

Exige o uso de eletrodos de ECG 

Emprega um metodo no qual as aquisigoes 
sao sincronizadas e disparadas pela onda R - 
prospectivamente 

Os dados de cada localizagao de corte podem ser 
adquiridos em diferentes fases do ciclo cardfaco 

SE - o fluxo sangumeo fornece sinal escuro 


ser adquiridas em pontos especfficos no tempo. Neste exemplo, oTR e de 50 ms. Para um espa- 
gamento unlforme das aquisigoes de fase, as 16 fases/imagens devem ser uniformemente obtidas 
durante o intervalo RR de 1.000 ms. 

Frequencia cardfaca = 60 bpm 
Intervalo RR = 1.000 ms 
TR = 50 ms 

Intervalo do corte = 1.000 ms 16 fases - 62,5 ms. 

A primeira imagem/fase seria obtida em 62,5 ms, depois 125 ms, 187,5 ms, 250 ms, e assim 
por diante, em intervales regulares de 62,5 ms. Para que isso possa ser feito de modo preciso, a 
coleta de dados deve estar, o maxi mo possfvel, em correlagao com cada fase do ciclo cardfaco 


Parametros empregados em aquisigoes cine 

Para uma excelente aquisigao cine e necessario obter um bom contraste entre o vaso e o tecido 
adjacente. Devem ser empregadas sequencias gradiente-eco coerente ponderadas em T2* para que o 
sangue ou o Ifquido cerebrospinal aparegam brilhantes. As sequencias gradiente-eco sao sensfveis ao 
fluxo, porque a inversao do gradiente nao € seletiva para corte (como em spin-eco). Portanto, um nucleo 
em movimento produz sinal apos a refasagem do gradiente independentemente da localizagao do corte 
durante a excitagao (veja o Capftulo 6). A utilizagao de uma sequencia de pulso que empregue magneti- 
zagao transversa coerente em conjunto com o estado de equilfbrio maximiza a ponderagao emT2*. Deve 
ser selecionado um TR curto (da ordem de 40 ms) e angulos de inclinagao entre 30° e 45° para que o 
estado de equilfbrio seja mantido. 

O uso deTR curto assegura que os spins estacionarios no corte se tornem saturados por pulsos de RF 
rapidos e sucessivos, enquanto spins em movimento entram no corte relativamente nao saturados. Isto 
satura o tecido estacionario de fundo e melhora o brilho dos nucleos em movimento. O TE tern de ser 
relativamente longo para realgar a ponderagao em T2* (cerca de 20 ms), e o emprego de refasagem do 
momento gradiente otimiza ainda mais o contraste. Alguns sistemas permitem tambem aquisigoes cine 
com sequencias gradiente-eco incoerente. Estas podem ser utilizadas para produgao de imagens cine 
ponderadas em T1. No entanto, para a otimizagao do contraste vascular use: 

• sequencias gradiente-eco coerente 

• TR menor que 50 ms 

angulos de inclinagao entre 30° e 45° (para manter o estado de equilfbrio e saturar os nucleos esta¬ 
cionarios) 

• TE entre 15 ms e 25 ms (para maximizarT2) 

• refasagem do momento gradiente (para realgar o sangue brilhante). 







Fases 



Figure 8.32 Coleta de dados em uma aquisi^o cine. Esta imagem cine foi adquirida em quatro localizafoes 
de cortes e quatro fases, em um total de 16 imagens. 


(Figura 8.32). Cada ponto de coleta de dados precisa coincidir com cada uma das fases cardfa- 
cas. Se for necessaria a reconstru^ao de uma fase especffica do ciclo cardfaco, a melhor recons- 
trufao de imagem sera conseguida se os dados forem coletados neste momento. Se o sistema 
nao for capaz de sincronizar os pontos de coleta de dados com as fases, ele tomara parte dos 
dados de um ponto e outra parte de outro ponto para formara imagem em determinada posifao 
de fase. No exemplo anterior, se o objetivo fosse conseguir uma imagem em 100 ms, dados da 
imagem em 62,5 ms seriam combinados com dados da imagem em 125 ms para interpolar uma 
imagem em 100 ms. Nessas conduces, a aquisifao cine nao e tao eficiente quanto poderia ser 
(Figura 8.33). 

Neste exemplo, se uma determinada sequencia cine for obtida com um TR de 25 ms e a fre- 
quencia cardfaca do paciente for de 60 bpm, existira a possibilidade de aquisigao de 40 fases. 
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Pontos de coleta de dados 


Figura 8.33 Quando se deseja uma imagem em particular e os dados para esse ponto nao foram adquiridos, 
realiza-se a interpolate de dados adjacentes. Isso resulta na sincronizafa° incorreta dos dados. 































































Neste exemplo, o intervalo RR de 1.000 ms e dividido por 25 ms doTR, permitindo a aquisi^ao 
de 40 fases uniformemente espaqadas, em pontos exatos de coleta de dados durante o ciclo 
cardfaco. 

Isso a analogo a quantidade de imagens em frames por segundo, mas em cine se refere ao 
numero de fases por ciclo cardfaco. Atualmente, as aquisifoes cine sao capazes de produzir 
sequencias com 64 fases do ciclo cardfaco. A resolu^ao temporal melhora de acordo com o 
aumento do numero de fases. 

Na pratica, portanto, e importante calcular quantos pontos de coleta de dados o sistema con- 
segue coletar para um dado intervalo RR, e certificar-se de que o numero de fases selecionado nao 
ultrapasse esse valor. O numero de pontos de coleta de dados pode ser calculado dividindo-se o 
intervalo RR pelo TR efetivo. Em aquisi^oes cine, o TR efetivo para cada corte e o TR selecionado 
multiplicado pelo numero de cortes prescrito. 

Por exemplo, se um TR de 40 ms for selecionado e forem prescritos dois cortes, o TR efetivo 
sera de 80 ms. Portanto, nas aquisi^oes cine, o TR efetivo e muito diferente daquele utilizado na 
sincroniza^ao, e os dois nao devem ser confundidos. Na sincronizafao, nao e possfvel selecionar 
oTR, uma vez que e determinado pelo intervalo RR. Embora as tecnicas de sincronizafao sejam 
aplicadas em sequencias cine, os dados sao coletados ao longo de todo o ciclo cardfaco e o 
TR pode ser selecionado. O sistema emprega o tra^o do ECG simplesmente para medir o ciclo 
cardfaco, e nao para disparar a sequencia de pulso. 

Nas aquisifoes cine, o TR efetivo de cada corte e o intervalo de tempo entre a coleta de dados 
para cada corte. Portanto, o numero de pontos de coleta de dados e determinado por isso e pelo 
intervalo RR de cada ciclo cardfaco. Se o TR efetivo for de 80 ms e o intervalo RR, de 800 ms, 
poderao ser obtidos 10 pontos de coleta de dados durante cada ciclo cardfaco. Para obter eficien- 
cia na imagem cine neste exemplo, o numero de fases cardfacas nao deve exceder 10. 


Utilidade das aquisi(des cine 

As aquisi^oes cine sao uteis para obten^ao de imagens dinamicas de vasos e do Ifquido cere¬ 
brospinal. Por exemplo, com a aquisi^ao cine, pode-se faze rave rifica^ao de uma dissecgao aortica 
e da funfao cardfaca. No cerebro, pode ser empregada para demonstrar de maneira dinamica o 
fiuxo de Ifquido cerebrospinal em pacientes com hidrocefalia. 




Atualmente, alem das tecnicas de aquisifao de imagens cardfacas tradicionais, existem alguns 
avanfos sendo testados em pesquisas. Uma dessas novas tecnicas e conhecida como modula- 
fao espacial de magnetiza^ao (SPAMM, spatial modulation of magnetization). A SPAMM mod u la a 
magnetiza^ao, criando, assim, o efeito de satura^ao na imagem. Esse efeito pode ser observado 
na imagem, aparecendo como um hachurado de listras. SPAMM e utilizada em assodagao com 
aquisifoes multifase de cortes multiplos e obtem dados ao longo do eixo transversal do ventrfculo 
esquerdo. Em um corafao normal, as listras movem-se juntamente com o musculo cardfaco. 
Contudo, em casos de infarto, a area infartada nao se contrai juntamente com o musculo normal 
e pode, assim, ser facilmente identificada (Figura 8.34). 

A aquisiqao de imagens vasculares e cardfacas pode ser uma ferramenta muito util na avalia^ao 
de um grande numero de situa$6es cl micas. Contudo, existem diversos senoes logfsticos. Os artefa- 
tos de movimento sao um problema constante, e a coopera^ao do paciente e essencial. Alem disso, 
a formafao dos tecnicos e uma necessidade fundamental para obten^ao de imagens vasculares e 
cardfacas com valor diagnostico. A qualidade e as aplicafoes da RM cardfaca aumentaram com o 
uso de sequencias EPI e opfoes de software que permitem o preenchimento rapido do espafo K (veja 
os Capftulos 3 e 5). Alem da aquisifao de imagens com magnitude, a aquisi^ao de imagens com 
fase tornou-se uma ferramenta util para a avalia^ao do sistema cardiovascular (Figura 8.35). 



Figura 8.3 4 Imagens adquiridas com marca^ao SPAMM mostram o corafao normal (d esquerda) e miocar- 
diopatia hipertrofica (a direita). 




Imagem com fase 



Imagem com magnitude 


lIgura 8.35 Este conjunto de dados foi obtido por aquisigao de imagens com fase ( acima ) e magnitude ( abas - 
xo). O grafico mostra as a Iterates de fase. 
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Bobinas de homogeneidade (shim coils), 270 

Bobinas de gradiente, 27 7 

Radiofrequencia (RF), 277 

Sistema de transporte do paciente, 284 
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■ Magnetos permanentes, 262 

■ Eletromagnetos, 263 

■ Eletromagnetos supercondutores, 266 
B Campo magnetico em franja, 268 


A produgao de uma imagem por ressonancia magnetica (RM) exige a realizagao de varios 
processos, incluindo sua aquisi^ao e forma 9 ao. Para perfazer esses processos, sao necessarios 
diversos componentes do sistema, como hardware (instrumenta 9 ao ou equipamento) e software 
(sequencias de pulso e programas de constitute de imagem). Os processos incluem o alinha- 
mento dos nucleos, a excita^ao por radiofrequencia (RF), a codifica 9 ao espacial e a concep 9 :ao da 
imagem. O hardware necessario para que os processos possam ser realizados inclui: 

* magneto - para o alinhamento dos nucleos 
fonte de radiofrequencia - para a excita 9 ao por RF 

• sistema gradiente de campo magnetico - para a codifica 9 ao espacial 

sistema computaciona! - para o processo de aquisi^ao da imagem e interface com o operador 
o processador de imagens - para a conversao dos “sinais” em imagens. 

O magneto alinha os nucleos em estado de baixa energia (em paralelo) e de alta energia (anti- 
paralelo) (veja o Capftulo 1). Quanto mais forte o magneto, mais spins se encontram no estado de 
baixa energia. Quanto mais spins de baixa energia, maior e o excesso de spins e mais alto o sinal e, 
consequentemente, melhor a qualidade da imagem (veja o Capftulo 4). Para manter a uniformi- 
dade (homogeneidade) magnetica, e necessario um sistema de shim (homogeneizafao). Quanto 
mais homogeneo o campo magnetico, melhor a qualidade da imagem. A fonte de radiofrequencia 
(RF) interfere ou excita os nucleos. O sistema de RF precisa de um transmissor e de um recep¬ 
tor. Para alcan 9 ar ressonancia, a frequencia do pulso de excita 9 ao de RF tern de ser semelhante 
a frequencia precessional dos momentos magneticos dos nucleos no corte (veja o Capftulo 1). 
Os gradientes do campo magnetico determinam a localiza^ao espacial dos sinais de RF (veja o 
Capftulo 3). O sinal de RM e alterado para um formato inteligfvel de um decaimento de indu 9 ao 
livre (DIE) para um espectro por meio de uma serie de equa 9 oes matematicas conhecidas como 







transformada de Fourier. Esse processo ocorre por intermedio de um processador de matriz. Os 
sinais provenientes do processador de matriz sao convertidos em uma escala de cinza, represen- 
tada na imagem como pixels. Esse processo ocorre no processador de imagem. O computador 
que armazena os dados supervisiona o processo e fornece os meios de interface entre o sistema e 
o operador (Figura 9.1). Este capftulo discute com mais detalhes a instrumentafao em ressonan- 
cia magnetica. Primeiro, contudo, sao descritos o magnetismo e as propriedades magneticas em 
geral, uma vez que isso ajuda na compreensao dos diferentes tipos de magnetos. 


Do mesmo modo que a massa e a carga eletrica de determinada substancia, o magnetismo 
tambem e uma propriedade fundamental da materia. Todas as substancias interagem com a 
aplicafao de um campo magnetico, inclusive as consideradas nao magneticas. A maneira como 
os materials se comportam na presen^a de um campo magnetico externo e defimda por uma 
propriedade denominada suscetibilidade magnetica. 
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Figura 1 Aparelho fechado de RM, corte axial, revela os principals componentes que devem ser organizados 
em cfrcuios concentricos, sendo a maioria eIetromagnetos solenoides. 


































































Suscetibilidade magnetica 

A palavra suscetibilidade diz respeito a facilidade com que algo pode ser influenciado por um 
fator externo. Por exemplo, uma pessoa suscetfvel a hipnose e alguem que pode ser hipnotizado 
facilmente. No contexto da RM isso se traduz em um conceito pelo qual materiais suscetiveis ao 
magnetismo podem ser prontamente magnetizados. Assim, faz-se presente um espectro de susce¬ 
tibilidade, que inclui materiais que nao podem ser magnetizados e ate mesmo alguns que repelem 
ativamente um campo magnetico externo. 

O grau de magnetizafao exibido por determinada substancia estd relacionado com uma 
propriedade conhecida como dipolo (ou momento) magnetico. Os dipolos de um atomo origi- 
nam-se da movimentafao dos eletrons. No modelo atomic© classico, os eletrons realizam dois 
tipos principals de movimento: o movimento orbital (em torno do nucleo) e o movimento de spin 
(em torno do proprio eixo). A lei de indufao eletromagnetica dispoe que sempre que uma partf- 
cula carregada, como os eletrons, realiza movimento, ocorre a induqao de um campo magnetico 
correspondente (veja o Capftulo 1). O momento magnetico efetivo de um atomo e a combina^ao 
dos momentos magneticos de todos os eletrons presentes. 

Os eletrons existentes nas camadas orbitais dos atomos podem ser descritos como “spin-up” 
ou “ spin-down ”, dependendo da direpao do spin. Tipicamente a quantidade i igual para cada tipo 
de eletrons em camadas orbitais totalmente preenchidas. As polaridades opostas desses eletrons 
se cancelam mutuamente, anulando todos os momentos magneticos efetivos. Em determinados 
atomos, com camadas parcialmente preenchidas, havera eletrons sem seu par, o que crtara o 
efeito magnetico efetivo no atomo. 

Desse modo, o momento magnetico de um atomo e determinado pela configura^ao orbi¬ 
tal dos eletrons. Os elementos sao classificados como pertencentes a uma de quatro principais 
categorias, dependendo de sua configura^ao orbital. Em ordem crescente de forfa magnetica, as 
categorias sao: 

diamagnetismo 

paramagnetismo 

superparamagnetismo 
• ferromagnetismo. 

Diamagnetismo 

Materiais diamagneticos sao constitufdos por pares de eletrons. Se nao houver um campo 
magnetico externo, as substancias diamagneticas, como chumbo e cobre, nao apresentarao 
momentos magneticos. Isso se deve ao fato de que as correntes causadas pela movimentaqao 
dos eletrons dao resultado zero. Entretanto, quando e aplicado um campo magnetico externo, as 
substancias diamagneticas apresentam um pequeno momento magnetico em oposiqao ao campo 
aplicado. Portanto, substancias desse tipo nao sao atrafdas pelo campo magnetico, mas sao leve- 
mente repelidas por eles. Por isso, as substancias diamagneticas apresentam baixa suscetibilidade 
magnetica negativa e mostram uma pequena reduqao na potencia do campo magnetico dentro 
da amostra (Figura 9.2). Entre as substancias classificadas como diamagneticas, estao: bismuto, 
carbono (diamante), carbono (grafite), cobre, mercurio, chumbo e agua. 


Campo magnetico 
homogeneo 


Substancia Substancia diamagnetica 

diamagnetica exposta ao campo magnetico 




Figura 9.2 Materiais diamagneticos em campo magnetico homogeneo 


















Nos materials paramagneticos os eletrons nao estao em pares. Como resuitado do numero 
fmpar de eletrons no atomo, as substancias paramagneticas apresentam momentos magneti¬ 
cos pequenos. Na ausencia de um campo magnetico externo, esses momentos magneticos ocor- 
rem em padrao aleatorio e, assim, um cancela o outro. No entanto, na presen^a de um campo 
magnetico externo, as substancias se alinham na dire^ao do campo e os momentos magneticos 
se somam (Figura 9.3). Portanto, as substancias paramagneticas influenciam positivamente os 
campos magneticos externos, por atra^ao ao campo, que resulta em um aumento localizado 
da potencia do campo. Substancias paramagneticas tern baixa suscetibilidade positiva. Entre os 
materials paramagneticos, podem ser citados: o tungstenio, o cesio, o alummio, o Iftio, o mag- 
nesio e o sodio. Outra substancia paramagnetica muito conhecida sao os quelatos de gadolfnio, 
usados como agentes de contraste em RM. 

Efeitos diamagneticos estao presentes em todas as substancias. Contudo, em materials que 
apresentam tanto propriedades diamagneticas (baixa suscetibilidade negativa) quanto paramag* 
neticas (baixa suscetibilidade positiva), o efeito paramagnetico positive e maior que o efeito dia- 
magnetico negativo e, desse modo, a substancia se apresenta como paramagnetica. A aparente 
magnetiza^ao de um atomo pode ser demonstrada peia seguinte equafao: 

B„-H 0 (1 + x). 

Em que: 

B e o campo magnetico 

H e a intensidade magnetica. 

Uma substancia e considerada diamagnetica quando x < 0 (baixa suscetibilidade negativa) e 
paramagnetica quando x > 0 (baixa suscetibilidade positiva). 
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Materials paramagneticos em campo magnetico homogeneo. 



Nos materiais ferromagneticos as camadas orbitais sao preenchidas pela metade. Por essa 
razao, as substancias ferromagneticas apresentam comportamento muito diferente das substan¬ 
cias diamagneticas e paramagneticas. Quando uma substancia ferro magnetica, como o elemento 
ferro, entra em contato com um campo magnetico, o resuitado e uma forte atra^ao e o alinha- 
mento dos nucleos. Objetos confeccionados com esse tipo de material podem se tornar perigo- 
sos, pois se projetam quando inadvertidamente expostos a um forte campo magnetico. Alem 
disso, materiais ferro magneticos conseguem reter sua magnetizafao mesmo apos a remogao do 
campo magnetico externo. Por isso, como as substancias mantem-se magnetizadas permanente- 
mente, elas se tornam magnetos permanentes. O campo magnetico em magnetos permanentes 
pode ser centenas e ate mesmo miIhares de vezes mais forte do que o campo magnetico externo 
aplicado (Figura 9.4). Assim, em compara^ao com substancias diamagneticas (baixa susceti¬ 
bilidade negativa) e paramagneticas (baixa suscetibilidade positiva), materiais ferro magneticos 
apresentam alta suscetibilidade positiva. Sao exemplos de substancias ferromagneticas: o ferro, o 
afo e o gadolfnio em seu estado natural e abaixo de sua temperatura de Curie. 
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4 Ferromagnetismo. 



Materials superparamagneticos apresentam uma suscetibilidade magnetica positiva interme- 
diaria - maiorque a apresentada por substancias paramagneticas (baixa suscetibilidade positiva) 
e menor que a das substancias ferro magneticas (alta suscetibilidade positiva). Entre essas subs¬ 
tancias estao partfculas oxidadas de ferro, que podem ser empregadas como agerrtes de T2 ou 
T2* em RM. As substancias superparamagneticas apresentam suscetibilidade positiva “media”. 
Um exemplo desse tipo de substancia e o oxido de ferro utilizado como agente de contraste. 



Uma vez exposto a um campo magnetico externo, o material ferro magnetico retem sua mag- 
netizafao e, consequentemente, se torna magnetizado. Como esse campo magnetico perma- 
nece apos a remofao do campo magnetico externo, e conhecido como magneto permanente. 
Normalmente, os magnetos permanentes tern dois polos, designados como norte e sul. O campo 
exercido por um magneto permanente produz linhas magneticas ou linhas de for^a que atravessam 
o magneto de seu polo sul paraseu polo norte. O campo magnetico da Terra serve para ilustraresse 
fenomeno, que pode ser demonstrado com o uso de uma bussola. A agulha magnetica da bussola 
se alinha com as linhas de forfa do planeta e aponta na dire^ao do polo norte magnetico. 

A potencia do campo magnetico e medida por uma das duas unidades: gauss (G) ou tesla (T). 
A unidade gauss e empregada para medir campos magneticos de baixa intensidade. Por exemplo, 
a potencia do campo magnetico da Terra e de aproximadamente 0,6 G (dependendo da localiza- 
?ao em relafao a linha do equador). Em RM, a unidade gauss <§ utilizada para expressar a poten- 
cia do campo magnetico em franja, que se estende para alem do tubo do magneto principal. A 
FDA limita a potencia desse campo, localizado em areas acessfveis ao publico em geral, a 5 G. Por 
outro lado, tesla £ a unidade usada para expressar a potencia de campos magneticos mais fortes. 
Em RM, a potencia do campo magnetico no interior do tubo e expressa em unidades de tesla. A 
relafao entre as medidas e a seguinte: 


1 T = 10 kG = 10.000 G. 


Na pratica clfnica, a maioria dos sistemas opera com potencias entre 0,2 T (baixa) ate 4 T 
(alta). Ha tambem alguns sistemas utilizados clinicamente conhecidos como campos magneticos 
ultrabaixos (0,01 T) e ultra-altos (10T), mas seu uso nao e comum. Aproximadamente 85% dos 
aparelhos para uso cimico no mundo inteiro sao de 1,5 T. Ate julho de 2004, a FDA limitava a 
aquisifao de imagens clfnicas nos Estados Unidos a 2 T. Dessa data em diante, os FDA CDRH 



















(Food and Drug Administration Criteria for Significant Risk Investigations of Magnetic Resonance Diagnostic 
Devices) elevaram o limite para 4 T, no caso de recem-nascidos (ate 1 mes de vida) e para 8T para 
idades acima. Isso possibilitou o aumento e o desenvolvimento do uso clfnico de sistemas de alta 
potencia (atualmente, principalmente de 3 T). 

O campo magnetico proveniente do aparelho de RM nao e perfeitamente homogeneo. A hete- 
rogeneidade dentro de um campo magnetico especffico e expressa em uma unidade arbitraria 
conhecida como partes por rnilhao (ppm). Uma heterogeneidade de I ppm em um magneto de 
1 T (no qual 1 T = 10.000 G) fornece uma amplitude de potencia de campo que varia entre 
10.000,00 G ate 10.000,01 G. Outra maneira de expressar a quantidade de heterogeneidade e 
em Hz. Em um aparelho de 1 T, e utilizada a frequencia de 42,57 MHz para alcanfar ressonancia 
(esse assunto foi discutido no Capftulo 1). Como 42,57 MHz = 42,57 milhoes de hertz, uma hete¬ 
rogeneidade de 1 ppm resultara em uma diferen^a de frequencia de 42,57 Hz (ou um miiionesimo 
da frequencia original). 

Agora que diferentes propriedades magn&icas da materia foram discutidas, serao abordados 
os diversos tipos de magnetos (que podem ser utilizados em RM). Entre eles, estao: 

• magnetos permanentes 

• eIetromagnetos (solenoides) 

• magnetos resistivos 
magnetos supercondutores 

• magnetos hfbridos. 


Como as substancias ferromagneticas retem seu magnetismo apos exposifao a um campo 
magnetico, elas podem ser utilizadas na produgao de magnetos permanentes. Entre as subs¬ 
tancias empregadas, estao: ferro, cobalto e nfquel. O material mais cornumente utilizado para 
produzir um magneto permanente e uma liga feita de alumfnio, m'quel e cobalto, conhecida como 
alnico. Ha tambem certos blocos de ceramica com propriedades ferromagneticas que podem ser 
magnetizados e usados como magnetos permanentes. 

A principal vantagem de um magneto permanente e que eles dispensam a presen^a de uma 
fonte de energia ou de resfriamento criogenico, portanto, seus custos de opera^ao sao relativa- 
mente baixos. Alem disso, o campo magnetico criado por um magneto permanente apresenta 
linhas de fluxo que correm verticalmente do polo sul para o polo norte (de baixo para cima), 
mantendo o campo magnetico praticamente confmado aos limites do sistema (entre as placas 
magneticas superior e inferior) e, consequentemente, dentro da sala de exame (Figura 9.5). O 
resultado e os sistemas de magnetos permanentes quase nao apresentarem campos em franja 
detectaveis. Isso significa menor preocupa^ao relacionada com a seguranga de campos em franja 
(que poderiam causar a proje^ao de objetos na sala de RM) em compara^ao com sistemas de alta 
intensidade (veja o Capftulo 10). 
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Como sistemas de magnetos permanentes apresentam campos em franja de baixa intensidade, 
geralmente podem estar localizados proximos a areas de circula^ao publica. Entretanto, pode 
haver problemas irelacionados com o peso desses sistemas. O peso de magneto permanente pode 
chegar a ordem de 15.000 kg, em compara^ao com certos eletromagnetos supercondutores que 
pesam 5.000 kg. O peso dos magnetos varia de acordo com o fabricante e a configura^ao do 
sistema, e tern sido projetadas configurates mais leves tanto para os permanentes quanto para 
os eletromagnetos. 

O aparelho com magneto permanente e sensfvel a temperatura, e, para manter a homoge- 
neidade e a qualidade da imagem, a temperatura tem de ser mantida constante. Na verdade, a 





Figura 9.5 Magneto permanente. Observe que B , ou campo magnetico estatico, e vertical neste tipo de 
aparelho. 


sensibilidade e tao grande que a flutua^ao da temperatura nao deve ultrapassar 1 K (Kelvin) para 
que o sistema de magneto permanente possa funcionar de maneira otimizada. 

Os sistemas de magnetos permanentes sao, tipicamente, projetados de modo que as placas 
magneticas se localizem acima e abaixo do corpo do paciente, fornecendo bom acesso portodos 
os lados. Sao conhecidos como sistemas abertos de RM. Apesar da comparativamente baixa 
potencia do campo e a razao sinal-rufdo (SNR) associada mais baixa, os sistemas abertos se 
tornaram populares pelos baixos custos inicial e operacional em rela^ao a eletromagnetos com 
campos de alta intensidade. Alem disso, muitos pacientes, inclusive pediatricos, sofrem de claus- 
trofobia ou obesidade, o que dificulta seu posicionamento nos eletromagnetos convencionais, 
“em forma de tubo”. Finalmente, ha varios procedimentos de imagem que exigem aberturas mais 
largas no aparelho para que possam ser realizados. Entre eles, mas nao exclusivamente, estao 
exames cinematicos musculoesqueleticos e procedimentos intervencionistas, que sao de difTcil 
realiza^ao em uma configura^ao fechada. 

Embora esses sistemas de magnetos permanentes pare^am ter uma configura^ao aberta (nas 
laterais do corpo do paciente), a abertura vertical (anteroposterior em rela^ao ao corpo do 
paciente) pode ser estreita, cerca de 48 cm em alguns sistemas. Isso e pouco em rela^ao a certas 
configurates fechadas com diametros de ate 70 cm. Alem disso, nem todos os sistemas com 
configurafao aberta sao necessariamente magnetos permanentes de baixo campo. Na verdade, 
b &varios sistemas supercondutores de alto campo (1 T) com configura f ao aberta. 


A lei da indu^ao eletromagnetica de Michael Faraday estabelece que: “a forfa eletromotriz 
induzida em um circuito fechado e diretamente proporcional a variafao do fluxo magnetico e 
inversamente proporcional ao intervalo em que a varia^ao ocorre”. Para simplificar, quando se 
consideram as variaveis de carga, movimento e magnetismo, a intera^ao entre quaisquer duas 
dessas variaveis resultara automaticamente na cria^ao da terceira. Portanto, se uma corrente (ou 
carga em movimento) e passada por um longo fio reto, e criado um campo magnetico em torno 









































do fio (Figura 9.6). A potencia do campo magnetico resultante e proporcional a corrente que 
passa pelo fio. Entao, mats corrente significa campo magnetico de maior potencia. A potencia do 
campo magnetico criado pela passagem de corrente por urn fio pode ser calculada pela formula 
a seguir. 

B„ - kl. 

Na qual: 

I e a corrente que passa pelo fio 

k e uma constante de proporcionalidade (carga eletrica em cada corpo) 

B e a potencia do campo magnetico. 

Portanto, a corrente que passa pelo fio e proporcional ao campo magnetico induzido em torno 
dele. A dire^ao do campo magnetico induzido pode ser expressa pela regra do polegar direito. 
Essa regra diz que, se os dedos da mao direita estiverem curvados em torno de um fio, o polegar 
apontara a dire^ao da corrente e os dedos apontarao a dire^ao do campo magnetico. No caso 
de uma bobina, os dedos representam o circuito e a dire^ao da corrente, e o polegar representa 
a dire^ao do campo magnetico efetivo (Figura 9.6). 

Se uma corrente e passada por dois fios retos em paralelo em direfoes opostas, os dois cam- 
pos magneticos tendem a cancelar um ao outro na regiao entre os dois fios. Inversamente, se a 
corrente que passa ao longo de fios paralefos flui na mesma direfao, a contribui^ao ao campo 
magnetico resultante e aditiva (os campos magneticos se somam). Essa propriedade e utilizada 
na criafao de grandes campos magneticos com o uso de varios fios condutores de corrente para 
criafao de campos magneticos maiores. 



Para criar um magneto forte, podem ser dispostos lado a lado diversos fios condutores. Em 
vez de usar varios fios paralelos, um unico fio pode ser enrolado formando aneis (como uma 
mola). Os aneis do fio criam a bobina, que funciona com se fosse uma serie de fios em paralelo. 
O eletromagneto “em forma de mola” e denominado eletromagneto solenoide. Nesse caso, a 
potencia do campo magnetico e determinada pela quantidade de corrente que passa pelo fio, 
pelo numero de voltas da mola e pela distancia entre os aneis (alem da temperatura e outras 
caracterfsticas do fio). 


Campo 
magnetico em 
diregao aos 
dedos da mao 



Figura 9.6 Regra do polegar direito. 





O fator que rege a eficiencia da passagem da corrente e a resistencia inerente da bobina. O 
grau de resistencia ao longo do fio e determinado pela lei de Ohm, que afirma: 

V= IR. 


Na qual: 

V e igual a voltagem aplicada (que para nosso proposito e constante) 

I e a corrente 

Rea resistencia do fio. 

Um eletromagneto em temperatura ambiente esta sujeito a lei de Ohm e e considerado um 

magneto resistivo. 


Magnetos resistivos 

A potencia do campo magnetico em um magneto resistivo depende da corrente que passa por 
sua bobina de fios. A dire^ao do campo magnetico principal em um magneto resistivo segue a 
regra do polegar direito, e pode ser horizontal ou vertical, dependendo da configuraqao do mag¬ 
neto. Por exemplo, se os aneis de fios sao configurados de tal maneira que o sistema produz linhas 
de campo magnetico que correm da cabeqa para os pes do magneto (Figura 9.7), a direqao do 
campo (B ) e horizontal. A direqao de B em sistemas resistivos pode ser tanto horizontal como 
vertical, dependendo da orientaqao das bobinas magneticas. 

A potencia maxima do campo em um sistema como esse e inferior a 0,2 T ou 0,3 T, pelo fato 
de que qualquer aumento no campo magnetico demanda elevafao da corrente. Isso criaria maior 
resistencia nos circuitos, o que, por sua vez, aumentaria a temperatura a um mve! que no final 
destruiria o eletromagneto. O sistema resistivo tern uma caracterfstica exclusiva que possibilita 
que o campo magnetico associado a ele possa ser desligado instantaneamente como toque de 
um botao (ao contrario de magnetos permanentes e/ou supercondutores). De acordo com a 
orientafao dos fios (e consequentemente da dire^ao do campo magnetico), pode haver conside- 
ravel campo magnetico extraviado em sistemas com B horizontal, mas a preocupaqao e menor 
com relaqao a sistemas com B vertical. 



Figura 9.7 Eletromagneto simples. Observe que, nesta configura^ao, a dire9ao do campo magnetico estatico 
B e horizontal. Um sistema fechado de RM normalmente seria formado por dois solenoides como esse, um 
em cada extremidade do tubo. 








Como um sistema resistivo consiste basicamente em aneis de fios condutores de corrente, ele e 
muito mais leve que os grandes pole-shoes ferromagneticos utilizados nos magnetos permanentes. 
Porem, embora seu custo inicial seja comparativamente baixo, os custos operacionais de um mag¬ 
neto resistivo sao bem altos dada a enorme energia necessaria para manter o campo magnetico. 
Para que o campo magnetico funcione, a fonte de energia do sistema tern de permanecer ligada. 


Como mencionado, muitos el etro magnetos sao configurados com o uso de fios na forma 
de uma bobina. A corrente necessaria para manter o funcionamento o campo magnetico de 
um eletromagneto e significativa e, consequentemente, pode ter um custo elevado. O motivo da 
necessidade de tanta energia € que, para obter um campo de alta potencia, deve ser aplicada uma 
corrente alta ao solenoide. Infelizmente, condutores como os fios de cobre apresentam grande 
resistencia ao fluxo de corrente em decorrencia de vibrafoes na estrutura molecular e de imperfei- 
£oes do metal. A medida que cresce a resistencia, a temperatura do condutor aumenta tambem, 
o que, por sua vez, causa mais resistencia. Como exemplo desse processo, pode-se imaginar uma 
barra eletrica. Um condutor desse tipo, por conseguinte, seria destrufdo pelo calor - os circuitos 
sofreriam oxidafao ou simplesmente derreteriam. 

Para contornar o problema e possibilitar que a necessaria corrente de alta voltagem obtenha 
um campo magnetico de alta potencia, as bobinas sao fabricadas de uma liga de niobio e titanio. 
Esse material apresenta uma pro pried ad e conhecida como supercondutividade quando resfriada 
abaixo de determinada temperatura crftica. 

Um supercondutor apresenta praticamente zero de resistencia e continuara a conduzir uma 
poderosa corrente eletrica indefmidamente e sem aquecimento. 

Quando utilizados na fabrica^ao de sistemas de RM, os magnetos supercondutores produzem 
campos magneticos de relativa alta potencia quase sem necessidade de uma fonte de energia 
(apos o campo magnetico ter sofrido ramp up). Com a resistencia proximo de eliminada, nao e 
necessaria a entrada de mais energia para manter alta a potencia do campo magnetico. 

Embora um magneto supercondutor tenha um custo operacional relativamente baixo, seu 
custo inicial e elevado. Contudo, o sistema supercondutor para exames de corpo inteiro oferece 
potencias de campo que variam entre 0,5 T (considerado um campo de potencia media) e 3 T 
(considerado um campo de alta potencia) para imagens clinicas. Para pesquisas e exames de 
espectroscopia e alta resolufao, ha sistemas que operam campos de ate 14 T (considerado um 
campo de potencia ultra-alta). Existem tambem sistemas de aquisi^ao de imagens com campos 
de maior potencia para a pesquisa de amostras em campos ainda mais fortes, mas com tubos de 
tamanho adequado para a acomoda^ao de tubos de ensaio e/ou amostras muito pequenas. 

Na maioria dos campos de alta intensidade de supercondutores que examinam o corpo inteiro, 
o campo magnetico principal corre no eixo horizontal. Sistemas com campo horizontal tern B ao 
longo do tubo do aparelho, da cabe^a para os pes do paciente. A Figura 9.8 mostra um magneto 
solenoide tfpico, porem, deve-se observar que em um aparelho de RM ha tipicamente dois sole- 
noides para a cria^ao do campo principal estatico, um em cada extremidade do tubo. Existem 
outros circuitos locallizados ao longo do comprimento do tubo - conhecidos como bobinas de 
compensa^ao (buckingcoils) - para aprimorar a homogeneidade. A estrutura completa e denomi- 
nada bobina . 

O processo de criafao de um campo magnetico envolve, inicialmente, a passagem de corrente 
pela bobina principal supercondutora do aparelho. Esse processo e chamado de ramp up. Quando 
o aparelho e entregue e colocado no lugar, o campo magnetico deve passar por ramp up pelo ser- 
vifo de engenharia. A temperatura na qual o fio de niobio e titanio se torna supercondutor e de 
4 K (aproximadamente -269°C ou -450°F). Para manter a supercondutividade, a bobina de fios 
que transmite a corrente deve ser super-resfriada com substancias conhecidas como criog£nios, 
para eliminar a resistencia. Entre os agentes criogenicos utilizados em RM, estao: o helio Ifquido 
(He) e, em alguns casos, o nitrogenio Ifquido (N). O helio e utilizado para criar supercondutivi- 




Figure. Slstema supercondutor. Reproduzida, com autonzagao, da Philips Medical. 


dade, e, quando sao usados dois agentes criogenicos, o nitrogenio e empregado para manter o 
helio em temperatura fria. As bobinas de fios supercondutoras estao submersas no agente crio- 
genico. O helio e um recurso cada vez mais escasso, extrafdo de gas natural. Em todo o planeta 
ha poucas areas ricas em helio. Juntando-se o fato de que o helio entra rapidamente em ebuli^ao 
e se transforma em gas na temperatura ambiente, torna-se cada vez mais obvio que os aparelhos 
de RM tern de sercapazes de center um helio de tal maneira que impossibilite o vazamento desse 
para a atmosfera. 

Isso e conseguido com o uso de um criostato, um tanque de ago inoxidavel produzido na 
forma de um cilindro oco. O interior do cilindro contem camadas conhecidas como blindagens 
termicas, e o reservatorio de helio e isolado das paredes externas do criostato por uma camara 
de evacua^ao. 

Finalmente, coda a estrutura i resfriada por uma unidade de refrigeraf ao. Essas unidades redu- 
zem a transference de calor por radia^ao, convecfao e condufao, respectivamente. Os criostatos 
modernos tern tambem um recondensador de helio que recicla qualquer extravasamento, o que 
conserva o helio e evita a necessidade de substitute dos agentes criogenicos. 

A principal preocupa^ao em rela^ao a seguran^a com gas helio e o fato de que ele desloca o 
oxigenio. Ha o registro de ; pelo menos, uma ocorrencia fatal atribufda a inspira^ao de helio nos 
anos recentes, sendo anoxia a causa da morte. 

Um litro de helio Ifquido produz 748 t de gas se entrar em ebuli^ao. A capacidade do criostato 
de um equipamento de RM e variavel, mas 1.500 £ seriam uma boa media. Na eventualidade de 
um escape espontaneo, mais de 1 milhao de litros de gas helio seriam liberados na atmosfera. Esse 
evento e denominado quench (dado o fato do campo magnetico ser rapidamente suprimido) e na 
natureza pode causar grande explosao. O fenomeno de quenching sera discutido no Capftulo 10. 


Os avan^os tecnologicos levaram a produgao de sistemas abertos de RM com campos de 
alta intensidade. Esses sistemas de 1 T de potencia tern a vantagem de fornecer uma abordagem 
amigavel ao paciente, pois, alem de maior espa^o no aparelho, oferecem tambem os beneffeios 




associados a campos de alta potencia - alta SNR e contraste ideal em T1. A configura^ao do apa- 
relho usa magnetos solenoides supercondutores acima e abaixo do corpo do paciente, criando 
um campo magnetico vertical (Figura 9.9). 


Logo nos primordios da aquisi^ao de imagens por RM, os fabricantes de sistemas comefaram 
a tentar desenvolver projetos para a obtenfao de imagens mais especfficas. Esse tipo de equi- 
pamento e conhecido como magnetos de nicho. Diversas empresas, por exemplo, desenvolveram 
sistemas de aquisi^ao de imagens ultrabaixos e/ou magnetos de campo alto para aplica^oes 
ortopedicas. Alguns desses sistemas operam em campos tao baixos quanto os de 0,01 T e outros 
tao altos quanto os de 1 T (um exemplo de sistema de 1 T para imagens dos membros inferiores 
e superiores e mostrado na Figura 9.10). Em aparelhos de campo ultrabaixo (0,01 T), a potencia 
do campo e muito baixa, a ponto de haver restrifoes em rela^ao a SNR. Para melhorar a SNR 
em sistemas com B baixo devem ser feitos trade-offs nos parametros de aquisi^ao das imagens. 
Modificanoes nos parametros de imagem (para aumentar a SNR) frequentemente resultam em 
um aumento no tempo de exame. Esse, porem, nao e o caso de campos altos para uso nos mem¬ 
bros. Geralmente esse tipo de aparelho de campo alto de 1 T obtem imagens com SNR alta. 



Magnetos permanentes: 

• mantem-se permanentemente magnetizados 

em geral, sao sistemas abertos em que as linhas de fluxo correm verticalmente/campo estatico 
B (e vertical) 

nao necessitam de fonte de energia externa 
baixo custo operacional 
campos em franja pequenos 

• pesados 

• baixa potencia de campo (SNR mais baixa e, geralmente, tempos de exame mais longos). 
Magnetos resistivos: 

• o campo magnetico pode ser ligado ou desligado, de acordo com a necessidade 

linhas de fluxo horizontais ou verticals/campo estatico B (pode ser vertical ou horizontal) 

• custos permanentes com fornecimento de energia 
« campos em franja maiores. 

Magnetos supercondutores: 

linhas de fluxo horizontais/campo estatico B (e horizontal) 

• requerimentos baixos de energia 

• alto custo inicial 

• campo de alta potencia (SNR mais alta e, geralmente, tempos de exame mais curtos). 


O campo magnetico estatico nao respeita o confinamento de paredes, assoalhos e tetos con- 
vencionais. O campo magnetico que ultrapassa os limites do tubo do magneto e conhecido como 
campo em franja. Uma ilustrafao desse conceito e mostrada no proximo capftulo, na Figura 10.2. 
Ate certo ponto, todos os campos magneticos apresentam um campo em franja. O campo asso- 
ciado ao magneto permanente e relativamente baixo, mas, em eletromagnetos sem isolamento de 
alto campo, a franja pode se estender sobre uma area com muitos metros. Portanto, a presenfa 
desses campos em franja deve ser levada em considerafao ao se instalar um magneto, de modo 




Figure 9.9 Sistema aberto de alto campo. Reprodufao porcortesia da GE Medical Systems. 



Figura 9.1 C Exemplo de magneto de nicho, desenvolvido para aquisi^ao de imagens dos membros. E um 
sistema de alta potencia (1 T) supercondutor. Reprodufao porcortesia da ONi Medical Systems Inc., MA, 
USA. 



















que nao sejam colocados em areas passfveis de projeqao de objetos (de composifao metalica fer- 
romagnetica), pacientes com possfveis contraindicates, aparelhos de monitoramento e outros 
dispositivos mecanicos e magneticamente ativados. 


Blindagem magnetica 

A blindagem magnetica pode reduzir significativamente o tamanho da area afetada pelo 
campo em franja. Sao dois os metodos de blindagem magnetica: ativo e passivo. Em linhas gerais, 
a blindagem ativa implica uso de corrente, enquanto na passiva esse e dispensado. Os padroes 
atuais determinam que a blindagem magnetica deve restringir os campos em franja a um limite 
de 5 G dentro da sala de exame (paredes, assoalho e teto). 

A blindagem passiva e obtida cercando o magneto (ou forrando a sata) com placas de a$o. 
Esse metodo e ao mesmo tempo dispendioso e inconveniente. A blindagem passiva de uma sala 
pode pesar ate 40 toneladas e requer um magneto de solo com funda^oes especialmente prepara- 
das para sua instala f ao. Desse modo, a blindagem passiva s6 e utilizada quando absolutamente 
necessaria - para manter os campos em franja de sistemas RM de campo ultra-alto, como os 
aparelhos de pesquisa de 7 T. Isso pode ser facilitado pela construgao de um arco de protefao 
por sobre o aparelho. 

Certamente, em um future proximo, sistemas de campo ultra-alto receberao blindagem ativa. 

Por questao de conveniencia, atualmente a maioria dos sistemas supercondutores tern blinda¬ 
gem ativa. A blindagem ativa utifiza eIetromagnetos solenoides adicionais, dispostos em torno da 
area externa das bobinas do magneto principal, em cada uma das extremidades do tubo. Esses 
el etro magnetos se localizam dentro do criostato e sao supercondutores. Exibem um efeito pro- 
porcional e contrarto ao do magneto principal, o que resulta na redufao significativa do tamanho 
do campo em franja. O limiar de 5 G se encontra apenas a um poucos passos do isocentro. 

Para comparar o que ocorre com eletromagnetos supercondutores sem o emprego de blinda¬ 
gem, e com blindagem ativa e passiva, podemos ilustrar da seguinte maneira: se um sistema de 
RM nao e blindado, tomaria um espa^o equivalente ao de uma quadra de tenis dupla para con- 
finar o campo de 5 C aos limites da sala. Se receber blindagem passiva, a area de uma quadra de 
tenis seria suficiente. Contudo, se for ativamente blindado, a area de um quarto de uma quadra 
de tenis dupla seria suficiente para center o limite de 5 G dentro dos termos da sala de exame. 
Essa e uma considerate importante se a localizaqao e um problema e porque espa^os sao cus- 
tosos (/. e salas menores custam menos). 


Dadas as tolerancias de fabrica^ao, um magneto supercondutor apresenta homogeneidade de 
campo de aproximadamente 1.000 ppm quando sai da fabrica. A aquisi^ao de imagens requer 
homogeneidade de aproximadamente 4 ppm por intermedio do volume de imagem para fornecer 
boa nitidez geometrica e possibilitar satura^ao espectral uniforme da gordura. Procedimentos 
espectroscopicos requerem homogeneidade melhorque 1 ppm. 

Para conseguir esses nfveis, emprega-se um processo denominado shimming (dispositivos de 
hormogeneizafao). O termo em ingles foi retirado do universo da Carpentaria, em que cunhas de 
madeira (shims) sao empregadas para nivelar superficies. Do mesmo modo que a blindagem, o 
shimming pode ser conseguido de modo passivo ou ativo, e tambem por uma combina^ao dos 
dois. No contexto de RM, o shimmingtorna. o campo homogeneo por meio do uso de discos meta- 
licos/placas (shimmingpassivo) e um magneto solenoide adicional (shimmingativo). 

O shimming passivo e conseguido pela inserfao de pequenas placas ferromagneticas em ban- 
dejas especialmente construfdas de material metalico nao ferroso que sao dispostas em torno da 
circunferencia do tubo do magneto. Esse tubo se refere a circunferencia que constitui a parede 
interna do criostato, dentro da qual sao acondicionados os shims, bobinas degradiente e transmis- 
sor de RF. Normalmente as bandejas sao em numero de 16, e cada uma delas pode acondicionar 
cerca de 15 shims. 



O shimming passivo e realizado pelo exame de uma imagem fantasma e ajustando a posifao das 
placas de shim ate que seja alcan^ada a homogeneidade de campo. O shimming passivo deve ser 
realizado no momento da instala^ao, pois tambem neutraliza qualquer heterogeneidade relativa 
a localiza^ao fisica do magneto (que pode estar proximo a estruturas metalicas empregadas na 
constru^ao do ediffcio ou da propria sala). 

O shimming ativo e realizado por uma bobina eletromagnetica e pode ser usado para homoge- 
neizaro sistema para cada paciente ou mesmo entre as sequencias de um protocolo. Isso garante 
que o campo magnetico esteja o mais homogeneo possfvel em rela^ao ao tamanho do paciente. 

A maioria dos sistemas usa uma combina^ao de shimming passivo e ativo. Geratmente o shim¬ 
ming passive e utilizado para manter o campo magnetico em determinado grau de homogenei¬ 
dade, e, entao, o shimming ativo e empregado para otimizar o exame de cada paciente. 


O componente seguinte encontrado no tubo do magneto e o conjunto de gradientes. Trata-se 
de uma estrutura cih'ndrica que contem tres eletromagnetos individuals. Nos aparelhos moder- 
nos, esse componente pode incluir tambem (por exemplo) 18 magnetos solenoides individuals, 
que compoem o sistema de shimming ativo mencionado na sefao anterior. 

Cada uma das bobinas de gradiente vem com pelo menos um, se nao dois, amplificadores 
potentes. Como o conjunto de gradientes se encontra em temperatura ambiente (ou seja, sem o 
uso de supercondutores), pode ser necessario, em caso de gradientes de alta potencia, o resfria- 
mento com agua. Cada um dos tres componentes do conjunto de gradientes pode ser ativado 
para criar uma inclina^ao no campo magnetico estatico nos eixos X, Y e Z, respectivamente. 

Bobinas de gradiente sao empregadas para realizar a codificafao espacial e para determinadas 
opfoes de aquisifao de imagens, como GMN (gradient moment nulling). Nas sequencias gradiente- 
eco, sao usados tambem para refasar os spins e produzir ecos ( veja os Capftulos 2 e 5). 

Por defini^ao, um gradiente e simplesmente uma angula^ao, e nesse caso, uma inclina^ao 
linear na potencia do campo magnetico por intermedio de um volume de imagem em determi- 
nada dire^ao. Para entender de que maneira a potencia do campo magnetico pode ser alterada, 
devem-se considerar os fatores que alteram a potencia de um eletromagneto, a saber: 

a corrente que passa pelos circuitos 
• o numero de circuitos na bobina 

o diametro do fio utilizado nos circuitos 
a distancia ou espa^amento entre os circuitos. 

A altera^ao de qualquer um dos tres primeiros fatores modificara a amplitude ou potencia de 
um campo magnetico induzido uniformemente em torno da bobina. Para inclinar o campo mag¬ 
netico (/'. e. } alterar a amplitude do campo magnetico de uma extremidade a outra da bobina), 
teoricamente, poderia se alterar o espa^amento entre os aneis. Se os aneis, por exemplo, tern 
espafamento muito grande em uma das extremidades da bobina e vao se aproximando gradual- 
mente na dire^ao da outra extremidade, entao, a potencia do campo magnetico vai gradualmente 
se alterar de um campo baixo para um mais alto. 

Na pratica, no entanto, as bobinas tendem a ser simetricas e estao dispostas em um arranjo 
com tres terminals para obter o campo gradiente. Sao varias as configurates de bobinas de 
gradiente, e, para compreender esse conceito, primeiramente e necessario visualizar uma bobina 
simples de eletromagneto, como a apresentada na Figura 9.7. Essa bobina tern 12 circuitos com 
espa^amento uniforme e esta conectada a um terminal eletrico em cada extremidade. Portanto, 
a corrente flui em uma dire^ao ao longo da bobina, e a dire^ao resultante do campo magnetico 
pode ser demonstrada pela regra do polegar direito, no caso, da esquerda para a direita. Observe 
que a direfao do fluxo e representada por um ponto e uma cruz indicando fluxo na dire^ao e 
contra o observador, respectivamente (pense em uma flecha com um ponto na frente e uma cruz 
na extremidade final, onde ficam as penas). 


Se o design for ligeiramente alterado para incluir um terceiro terminal no centro da bobina 
(Figura 9.11), a polaridade dos terminals pode ser arranjada de tal modo que a corrente flua em 
dire^oes opostas em cada extremidade da bobina. Isso cria dois campos magneticos iguais mas 
de dire^oes opostas. 

Considere a combinafao dessas duas bobinas, como mostra a Figura 9.12. A primeira bobina 
representa o magneto principal, e a segunda, a bobina de gradiente Z. A esquerda, a bobina secun¬ 
daria produz um campo magnetico em dire^ao oposta a B que, portanto, reduzira a potencia 
do campo nesta extremidade do tubo. A direita, a bobina secundaria cria um campo magnetico 
na mesma direfao de B que, portanto, acrescentara potencia ao campo nesta extremidade do 
tubo. O resultado e um campo magnetico gradiente no piano do eixo Z ao longo do tubo do 
magneto. Desse modo, a dire^ao do fluxo de corrente pelas bobinas determina a polaridade do 
gradiente, isto e, qual extremidade tern potencia de campo maior do que o isocentro e qual tern 
menor potencia de campo em rela^ao ao isocentro. 
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Cada vez que o gradiente e ligado, a energia e aplicada ate que o gradiente alcance sua poten¬ 
cia ou amplitude maxima, e, entao, e desligado. A frequencia precessional de um momento mag¬ 
netico depende da potencia do campo a que e exposta (como determinado pela equa^ao de 
Larmor, veja o Capltulo 1). Portanto, mudando a potencia do campo de forma linear com a 
utilizafao de um gradiente, a frequencia precessional e, consequentemente, a fase dos momentos 
gradientes tambem sao linearmente alteradas (Figura 9.13). Esse e o modo como os gradientes 
sao empregados para localizar espacialmente o sinal e refasar os spins. A energia que aciona as 
bobinas de gradiente origina-se de amplificadores de gradiente, por conseguinte, problemas nas 
bobinas ou amplificadores de gradiente podem resultar em distorfoes geometricas da Imagem 
por RM. 

Para alcanfar as metas de codificafao espacial, refocaliza^ao e outras “tarefas” durante a 
aquisifao de imagens em um tempo aceitavel de exame, os sistemas gradientes devem ser rapidos 
e potentes. Para avaliar a rapidez e a potencia, e necessario compreender as caracterfsticas dos 
gradientes, tais como: a potencia do gradiente; a velocidade do gradiente; a combina^ao entre 
potencia e velocidade; e o ciclo de trabalho (dutyride). 


Fres termirais 


Circuitos 



Figura 9.1 1 Eletromagneto com tres terminals. 















Circuitos do magneto principal 



Figure 9,12 Bobina de gradiente. 
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f igura 9,13 Como os gradientes alteram a potencia do campo. 
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A potencia ou amplitude do gradiente define quao indinado ou forte determinado gradiente 
pode ser. E mensurada em militesla por metro (mT/m) ou gauss por centfmetro (G/cm) 

A velocidade ou tempo de surgimento do gradiente define o intervalo que determinado gradiente 
leva para alcan^ar a amplitude maxima. Esse tempo e mensurado em microssegundos (jxs) 

• A razao giromagnetica define o intervalo no qual determinado gradiente alcanna sua ampli¬ 
tude maxima, bem como o valor dessa amplitude. A razao giromagnetica e a velocidade e a 
potencia do gradiente, e e mensurada em militesla por metro por segundo (mT/m/s) 

O ciclo de trabalho, expresso em porcentagem (%), define a porcentagem de tempo na qual o 
gradiente pode funcionar. 

As amplitudes do gradiente podem variar, mas normalmente situam-se entre 10 e 40 mT/m, 
dependendo da potencia dos gradientes que fazem parte do sistema. Em um sistema de gradiente 
de 10 mT/m, a potencia do campo magnetico muda 10 mT por metro ao longo do gradiente. Em 
um sistema de gradiente de 40 mT/m, a potencia do campo magnetico muda 40 mT por metro 
ao longo do magneto. A amplitude ou potencia maxima de um gradiente e importante quando se 
requer boa resolufao espacial. Para obter os pequenos voxels necessarios a uma resolu^ao espa- 
cial de qualidade, os tres gradientes devem ser capazes de alcanqar alta amplitude. A potencia do 
gradiente pode ser expressa em G/cm ou mT/m, em que 1 G/cm =10 mT/m. 

A rapidez com que um gradiente pode alcan^ar determinada inclina^ao de gradiente e cha- 
mada de velocidade do gradiente, e influencia a velocidade com que o gradiente pode ser ligado 
e desligado, o que, por sua vez, afeta o tempo de exame. A velocidade do gradiente e da ordem 
de 120 jxs. Se esse tempo de surgimento do gradiente e reduzido, economiza-se tempo na 
sequencia de pulso, que, entao, e traduzido em intervales mais curtos de aquisifao de imagens 
(Figura 9.14). Quanto mais forte o gradiente, maior o intervalo necessario para alcan^ar aquela 
potencia (tempo de surgimento mais longo). Portanto, gradientes mais fortes geralmente signi- 
ficam tempos de surgimento mais longos. Entretanto, Ha metodos que possibilitem tempos de 
surgimento mais curtos. Esse assunto sera discutido na se^ao sobre sistemas de gradiente de alta 
velocidade. 

Acompreensao da amplitude do gradiente e do tempo de surgimento auxilia no entendimento 
das caracterfsticas do sistema de RM. Por exemplo, se determinado sistema tern gradiente de alta 
amplitude, ele nao sera eficiente se o tempo de surgimento for longo. De modo contrario, um 
tempo de surgimento curto ajuda na redu^ao do tempo de exame, mas nao e bom se a amplitude 
do gradiente for baixa. Portanto, para avaliar adequadamente as caracterfsticas do gradiente, 



Figura 9.1 4 Amplitude do gradiente versus tempo de surgimento. 






devem ser considerados simultaneamente a amplitude e o tempo de surgimento do gradiente. 
Essa medida e conhecida como velocidade de subida (slewrate). 

Tipicamente as velocidades de subida do gradiente sao da ordem de 70 mT/m/s, podendo 
alcanfar 200 mT/m/s em gradientes de alta velocidade. A velocidade de subida utilizada em 
pesquisas chega a 240 mT/m/s, porem, ate o memento, esse valor pode exceder as diretrizes 
impostas pela FDA para potencia do gradiente. A medida que a velocidade de subida se eleva, 
o potencial para o surgimento dos efeitos de campo magnetico variavel no tempo (TVMF, time- 
varying magnetic field) tambem aumenta (os efeitos deTVMF sao descritos no Capftulo 10). 

O ciclo de trabalho aumenta com a velocidade de subida, porem, a eleva^ao do ciclo de tra- 
balho pode causar o aumento do calor emitido pelo gradiente e a redu^ao do numero de cortes 
dispomveis. Em sequencias spin-eco, o ciclo de trabalho tfpico e de 10%, enquanto em aquisi^oes 
ecoplanares (EPi) chega proximo aos 50% do tempo de repetifao (TR). 

O rufdo acustico originado do aparelho e causado pela vibra^ao do conjunto de gradientes. 
Valores mais altos de amplitude de gradiente e r£pida ativafao, portanto, aumentarao o rufdo. 
Por conseguinte, alem de gradientes mais fortes, os fabricantes tern procurado modificar os sis- 
temas na tentativa de reduzir o barulho produzido pelo gradiente. Esses equipamentos novos 
sao conhecidos como sistemas silenciosos. Independentemente do sistema gradiente utilizado, e 
sempre recomendavel fornecer protetores auriculares para pacientes e visitantes presentes na sala 
de exame durante a aquisifao de imagens. 


Sistemas de gradiente balanceado 

Em um sistema de gradiente balanceado, cada pulso e equilibrado por um pulso de gradiente 
oposto e de igual amplitude. Esse processo e conhecido como sistema gradiente balanceado 
ou bipolar. Por exemplo, a um pulso de gradiente positivo segue-se a aplicafao de um pulso 
negativo para desfazer as alterafoes provocadas pelo polo positivo. Portanto, em um sistema de 
gradiente balanceado, a area sob o polo positivo do gradiente e igual a area sob o polo negativo 
(Figura 9.15). 

Durante o readout , a amplitude dos polos e limitada pela resolufao desejada escolhida pelo 
FOV (largura da banda e tempo de amostragem). O intervalo durante o qual o gradiente per- 
manece ligado (estabelecido pelo tempo de amostragem) e determinado pelo readout !largura 
da banda de recepfao. Se esse intervalo e dobrado pela aplica^ao de polos positivo e negativo 
de mesma amplitude e tempo de amostragem, o tempo e desperdigado na sequencia de pulsos. 
Essa perda de tempo se traduz em menor numero de cortes ou, no caso de spin-eco rapida ou EPI, 
fatores turbo mais curtos e/ou menos cortes. Entretanto, uma vez que e a area sob os polos que 
precisa ser igual, o polo negativo (refocaliza^ao) pode ter amplitude mais alta e menor tempo de 
amostragem, e, ainda assim, completar a mesma area. Esse paradigma do gradiente assimetrico 
viabiliza a economia de tempo na sequencia e, consequentemente, a utiliza^ao de fatores turbo 
mais longos e/ou maior numero de cortes (Figura 9.16). Essa e uma etapa na produfao de gra¬ 
dientes de alta velocidade. 



Figura 9.15 Pulsos de gradiente balanceado ou bipolar. 









Assimelria dos polos gradiente 
positivo e negativo 




Figure 9.16 Gradientes assimetricos. 

Sistemas de gradiente de alta velocidade 

Para se alcan^ar alta amplitude de gradiente com tempo de surgimento mais curto, pode ser 
considerada a realiza^ao de modificafoes na fonte de energia. Como mostrado na Figura 9.17, 
a aplica^ao de energia suficiente para criar gradientes de alta amplitude diminui os tempos 
de surgimento, mas fornece um excesso de energia. Alem disso, altas amplitudes de gradiente 
possibilitam polos balanceados de alta amplitude, gerando economia de tempo nas sequencias 
de pulso. Portanto, para a aquisifao de imagens ultrarrapida e/ou de ultra-alta resolugao, 
sao necessarios gradientes de amplitude mais alta, de 25 mT/m ou superior. Gradientes de 
potencia mais alta com polos de refocaliza^ao assimetricos reduzirao o tempo perdido na 
sequencia, o que resultara em imagens rapidas com melhor resolu^ao. Uma tecnica conhecida 
como amostragem em rampa tambem pode ser empregada para reduzir o “valioso” tempo 
em uma sequencia de pulso que pode ser permutado por exames mais rapidos, a ser discutida 
posteriormente neste capi'tulo. 

A comuta^ao de gradientes de alta velocidade requer o uso de amplificadores de gradiente de 
alta qualidade. Sistemas de gradiente ressonante que oscilam em determinada frequencia sao 
uma boa altemativa. Esse tipo de sistema produz um gradiente de leitura sinusoidal, que reduz as 
demandas do gradiente, mas frequentemente incompatfvel com outras tecnicas de aquisifao de 
imagens que se beneficiam da comuta^ao do gradiente. 


Energia para o sislema 
gradiente 



Gradiente convencional 




Figura 9.1 Comparafao do fornecimento de energia para sistema gradiente convencional e de alta veloci¬ 
dade. 












Os sinais de RM sao amostrados durante o readout quando o gradiente de codificaqao de fre¬ 
quencia e aplicado. Os sinais sao amostrados somente apos o gradiente alcanqar sua amplitude 
maxima. Esse tipo de amostragem e conhecido como amostragem convencional e se da no tempo 
de eco (TE). Infelizmente, ha um desperdfcio de tempo na sequencia de pulso durante a espera 
da mudanqa do gradiente de codificaqao de frequencia. Alem disso, uma vez que a amostragem 
ocorre durante o tempo TE, os TE mfnimos permitidos sao mais longos, e TE mais longos resul- 
tam em alteraqoes no contraste da imagem e menor numero de cortes disponfveis. 

O tempo na sequencia pode ser reduzido se a amostragem for realizada durante a troca do 
gradiente de codificaqao de frequencia. Isso pode ser conseguido por meio de uma tecnica deno- 
min ad a amostragem em rampa, na qual os pontos de dados sao coletados quando o tempo de 
surgimento esta quase complete. A amostragem sucede enquanto o gradiente ainda se desloca 
para sua amplitude maxima, ao alcana-la e quando comeqa a dedinar (Figura 9.18). Entretanto, 
essa tecnica requer programas de reconstruqao para reduqao de artefatos e a resolufao pode ser 
perdida. Sistemas de gradiente ressonante que oscilam em determinada frequencia produzem 
um gradiente de readout sinusoidal que possibilita amostragem sinusoidal. A tecnica oferece um 
eficiente mecanismo de amostragem, porem nao e compatfvel com todas as sequencias de aqui- 
sifao de imagens (Figura 9.19). 

Cradientes de alta velocidade (com caracterfsticas que incluem uma combinafao de gradien- 
tes de alta potencia, polos de refocalizaqao assimetricos e amostragem em rampa) possibilitam a 
rapida aquisifao de imagens. Toda a economia de tempo descrita anteriormente nas sequencias 
de pulso pode ser traduzida em aplicaqoes praticas para os operadores de sistemas RM. Essa 
economia resulta em tempos de aquisiqao mais curtos, maior numero de cortes e resoluqao mais 
alta que na formaqao de imagens convencional. 


Para a produqao de imagens de RM, deve ser adicionada energia ao sistema. A energia neces- 
saria para a produqao de ressonancia d e spins nucleares e expressa como frequencia e pode ser cal- 
culada por meio da equaqao de Larmor (to = B 7 ). Nas potencias de campo magnetico emprega- 
das em RM, a energia dentro da faixa de RF do espectro eletromagnetico deve ser suficiente para 
excitar os spins. Como demonstrado pela equaqao de Larmor, a potencia do campo magnetico 
(B ) e proporcional a radiofrequencia (to ), cuja energia e significativamente mais baixa do que 
a empregada nos raios X. Para produzir uma imagem, a RF primeiramente deve ser transmitida 
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Amostragem convencional versus amostragem em rampa. 











Amostragem sinusoidal 



na frequencia de ressonancia do hidrogenio, para que possa ocorrer ressonancia. O componente 
transverse de magnetizafao criado pela ressonancia deve, entao, ser detectado por uma bobina 
de recep^ao (conceito descrito no Capftulo 1). 



A instrumentafao ( hardware) necessaria para alcanfar ressonancia e o conjunto de bobinas 
de RF, que inclui bobinas transmissoras e receptoras. As bobinas que transmitem o sinal sao 
conhecidas como bobinas transmissoras (ou transmissores) e aquelas que detectam o sinal sao 
as bobinas de recep^ao (ou receptores). Existem bobinas que conseguem tanto transmitir quanto 
receber sinal, e sao denominadas transceivers. 



A energia e transmitida na frequencia de ressonancia do hidrogenio na forma de uma explosao 
curta e intensa de radia^ao eletromagnetica conhecida como pulso de radiofrequ£ncia (ou de 
RF). Isso e conseguido por meio de um transmissor de RF que envia ondas de radio com energia 
suficiente para a criafao de coerencia de fase e angulafao de alguns spins de um estado de baixa 
energia para um estado de alta energia. Esse pulso de RF transfere o VME de uma posifao ao 
longo do eixo Z para os pianos transversos X, Y. Esse pulso e, portanto, denominado pulso de RF 
de 90°. O pulso de RF de 90° e criado por um carnpo magnetico secundario oscilatorio (B ) for- 
mado como resultado do fluxo de corrente alternada por aneis de fios conhecidos como bobina 
transmissora de RF. 

O principal transmissor de RF em um sistema fechado de RM e o componente mais proximo 
ao tubo do magneto. Informalmente chamado de bobina de corpo, essa bobina cilfndrica de fios 
condutores e capaz de transmitir e receber RF. Esse transceiver esta conectado a um sintetizador 
de RF, um dispositivo controlado por computador que constroi digitalmente uma onda senoidal 
que, entao, passa por um conversor de sinal digital para analogico. O resultado e uma corrente 
de oscilafao no transceiver, que, por sua vez, cria um pulso de RF de 90° com rela^ao ao campo 
magnetico principal. Essa e uma onda eletromagnetica, cujo componente magnetico e denomi¬ 
nado B . 

A transmissao de RF nao fica confinada a bobina de corpo; muitos sistemas fornecem bobinas 
de volume que tambem sao capazes de transmitir RF. Resumindo: 

• Bobina de corpo e uma bobina cilfndrica formada por elementos condutores de eletricidade 
posicionados em torno da circunferencia interna do tubo do magneto. A bobina de corpo e o 






principal transmissor de RF e transmite RF para a maioria dos exames que sao adquiridos sem 
uma bobina de transmissao/recepqao 

Bobina de crinio, que pode ter a configuraqao de sela ou gaiola, ou uma bobina multicanal 
(as bobinas de cranio multicanal geralmente sao apenas receptoras) 

Bobinas de extremidades, que geralmente tern uma configuraqao de sela de modo a acomodar 
o tamanho do joelho de um adulto. Bobinas de extremidades geralmente sao empregadas para 
a aquisifao de imagens dos membros inferiores (joelho, tornozelo, pe), mas tambem podem 
ser utilizadas para a formaqao de imagens dos membros superiores (cotovelo e pun ho). 


Como dito anteriormente, a passagem de corrente por um fio produz um campo magnetico. 
De modo contrario, se fios enrolados em aneis sao expostos a um campo oscilatorio, uma cor¬ 
rente e induzida nos aneis. Isso pode ser comprovado pela lei da induqao de Faraday: 

dB/dt - dv ou A|3 /At = Av. 

Na qual: 

dB e a mudan^a do campo magnetico (campo magnetico oscilatorio causado pelos sinais RF) 

dt e a mudanfa do tempo 

dv e a mudanfa de voltagem (sinal de RM). 

Essa induqao de corrente e a voltagem resultante constituem o sinal de RM. As bobinas de 
recepqao devem ser dispostas para detectar adequadamente o sinal de RM. Para obter a recepfao 
do sinal, o campo secundario B deve estar localizado em angulos retos em relaqao ao campo 
magnetico principal B (veja a Figura 4.28). 

A configurafao das bobinas de transmissao e recepfao de RF influenciam diretamente a qua- 
lidade do sinal de RM e, consequentemente, a qualidade da imagem. Em linhas gerais, quanto 
menor a bobina, melhor a SNR, e, quanto mais bobinas sao utilizadas, melhor a SNR. Atualmente, 
diversos tipos de bobina sao utilizados em RM, incluindo (mas nao limitado a): 

bobinas de volume (geralmente empregadas para acomodar um “volume” de tecido) 

0 bobinas de corpo (configuraqao em sela) 

0 bobinas em gaiola (bobinas para cabeqa) 

0 bobinas solenoides (em forma de tubo para sistemas de campo vertical) 
bobinas de superffcie (ou locais) (geralmente dispostas sobre a superffcie) 

0 bobinas lineares (bobina de superffcie simples ou de configurafao local) 

0 bobinas de quadratura (com bobinas [ou eletronicos] em configurable perpendicular) 

0 par de Helmholtz (duas bobinas combinadas com os campos B na mesma direqao) 

0 par de Maxwell (duas bobinas combinadas com os campos B 1 em direqao oposta) 

0 bobina de fase (bobinas multiplas e receptores multiplos) 

0 elementos com multiplas bobinas (elementos multiplos e receptores multiplos para aquisi- 
£ao de imagens em paralelo). 


As bobinas de volume podem ter a configuraqao solenoide, em sela e/ou gaiola. Uma bobina 
de volume pode tanto transmitir RF quanto receber os sinais de RM e frequentemente e chamada 
de transceiver. Ela engloba toda a anatomia e pode ser usada na aquisiqao de imagens da cabeqa, 
dos membros ou do corpo inteiro. Bobinas de cabefa e de corpo com a configuraqao do tipo 
gaiola sao empregadas para obter imagens de areas relativamente grandes e fornecer uma SNR 
uniforme sobre todo o volume de imagem. Entretanto, embora as bobinas de volume sejam res- 
ponsaveis pela excita^ao uniforme de uma area ampla, em decorrencia de seu tamanho grande, 
elas geralmente produzem imagens com menor SNR do que outros tipos de bobina. Isso tende a 
ser mais observavel quando ha uma divergencia entre o tamanho do campo de visao e o tamanho 
da bobina. Como exemplo, se devem ser obtidas imagens do joelho com a utilizaqao de uma 


bobina de corpo inteiro, o sinal iria se originar de um corte fino, como menor campo de visao, 
mas o rufdo seria originado do volume inteiro da bobina. 

A SNR pode ser melhorada pelo uso de mais de um elemento em uma bobina. A detecfao de 
quadratura por uma bobina polarizada circularmente usa dois elementos de compensa^ao por 
90°. Cada elemento atua como uma bobina individual para detectar o sinal que retorna da area 
de interesse. No entanto, a SNR nao e duplicada, uma vez que cada elemento tambem recebe 
rufdo. A melhora na SNR se deve ao fato de que o rufdo e aleatorio - tendendo a media fora do 
quadro - enquanto o sinal nao e aleatorio e e refor^ado na imagem final. 

As bobinas modernas levam este conceito adiante pelo uso de multiplos elementos, cada um 
com seu proprio canal. 


Bobinas com configuragao de um simples anel de fios e outros componentes sao chamadas de 
bobinas lineares. Normalmente, esse tipo de bobina oferece alta SNR porque detectam apenas 
o rufdo de uma pequena area, e estao posicionadas proximo a area de interesse. A SNR pode ser 
melhorada ainda mais pelo uso de detec^ao de quadratura como descrito na se^ao anterior. 

As bobinas de superffcie sao empregadas para melhorar a SNR quando se desejam imagens de 
estruturas localizadas proximo a superffcie do corpo (como a articulafao temporomandibular). 
Em geral, quanto mais perto a bobina esta da estrutura da qual se quer obter a imagem, melhor 
a SNR. isso ocorre porque a bobina esta situada proximo a regiao anatomica que esta emitindo 
o sinal, e apenas o rufdo nos arredores da bobina e recebido, e nao rufdos provenientes de todo 
o corpo. As bobinas de superffcie geralmente sao pequenas e com formato especial, para que 
possam ser facilmente posicionadas proximo a area a ser avaliada, com pouco ou nenhum des- 
conforto para o paciente. No entanto, o sinal (e o rufdo) e recebido apenas a partir do volume 
sensfvel a influencia da bobina e que corresponde a regiao localizada em torno da bobina. A area 
de extensao em rela^ao ao diametro da bobina e a profundidade no corpo do paciente equivale 
ao diametro da bobina * 0,75. 

A sensibilidade da bobina esta associada a seu tamanho. O volume de tecido que pode ser 
avaliado por uma bobina especffica e determinado por um fator conhecido como perfil de sen¬ 
sibilidade da bobina. Para uma bobina de superffcie circular, ele pode ser suposto como meia 
esfera ligeiramente alongada que se estende do diametro da bobina ate o corpo do paciente. 
Especificamente, o sinal que e detectado por determinada bobina de RF esta relacionado com 
o diametro da bobina: o perfil de sensibilidade fornece sinal da regiao anatomica localizada 
por intermedio do diametro da bobina ate uma profundidade de 75% de seu diametro. Por essa 
razao, as bobinas devem ser posicionadas bem proximo a area de interesse anatomico. 

Os limites na area associada ao perfil de sensibilidade criam desafios quando se tentam obter 
imagens de estruturas anatomicas localizadas em profundidade no organismo do paciente. Se, 
por exemplo, uma bobina de 10 cm de diametro e empregada, o campo de visao que pode 
ser avaliado tambem e de 10 cm, a uma profundidade de 7,5 cm. Portanto, o sinal vai caindo 
a medida que aumenta a distancia da bobina, em qualquer dire^ao. A queda de sinal ocorre 
quando se faz a aquisifao da imagem de tecidos muito profundos no organismo do paciente 
(como da prostata, em pacientes do sexo masculino). Para se obter a melhor qualidade de sinal 
em tecidos e estruturas anatomicas profun das, devem ser empregadas bobinas intracavidade 
(como endorretal, endovascular, endovaginal, uretral e esofagica). Por exemplo, como a locali- 
za^ao anatomica do reto e diretamente posterior a prostata, a aquisi^ao de imagens desta pode 
ser aprimorada pelo posicionamento de uma bobina endorretal. As bobinas de RF anteriormente 
conhecidas como bobinas de superffcie atualmente sao denominadas bobinas locais. 


Em geral, a fkixa de area anatomica que pode ser avaliada e limitada pelo tamanho da bobina. 
Os fabricantes resolveram o problema com a introdufao de bobinas de sinergia de fase (phased 
array). Historicamente, o uso de multiplas bobinas era limitado a um par de bobinas, que pode- 
ria ser utilizado para a aquisi^ao de imagens no punho ou no ombro, com cada bobina sendo 


posicionada de um lado da anatomia. Conhecido como par de Helmholtz, essa configuraqao e 
um metodo primitivo de obtenqao de um sinal bastante uniforme por meio do volume de tecido. 
Outra configuraqao menos conhecida envolve o emprego de tres bobinas combinadas em arranjo 
esferico, conhecida como bobina de Maxwell. 

Essas bobinas atuaimente evolufram para sistemas de sinergia de fase, com diversas bobinas 
de recep^ao, cada uma responsavel pela aquisifao de sinal de determinado volume de tecido no 
interior da area de interesse. 

As bobinas phased array consist em em varias bobinas e multiplos receptores cujo sinal indivi¬ 
dual e combinado para criar uma imagem com SNR melhor e aumento da area de cobertura. 
Quanto menor a bobina de RF, melhor a SNR, e, quanto mais bobinas utilizadas, maior a SNR. 
Infelizmente, quanto menor a bobina de RF, menor a area de cobertura. Na tentativa de obter, 
ao mesmo tempo, boa SNR e area de cobertura maior, os fabricantes tern combinado varias 
bobinas pequenas com multiplos receptores. Isso e conhecido como tecnologia phased array coil, 
que atuaimente e amplamente empregada. Essas bobinas podem ser configuradas com diversas 
bobinas em arranjo linear (para a aquisifao de imagens da coluna vertebral). Essa configurafao 
e identificada como array linear. Na configurafao conhecida como array de volume, as bobinas 
tambem podem ser dispostas de modo a se localizarem nas partes anterior e posterior do corpo, 
viabilizando uma cobertura de todo o interior do paciente. O array de bobinas comefou com o 
alinhamento de quatro a seis bobinas (arranjo iinear) ou em volume para aumentar a area de 
cobertura e melhorar a SNR. Por exemplo, em um array com quatro bobinas, quatro bobinas e 
receptores podem ser agrupados em linha para aumentar a cobertura longitudinal (para a aqui¬ 
sifao de imagens da coluna). O mesmo arranjo pode ser configurado com duas bobinas posicio- 
nadas anteriormente (acima) e duas posteriormente (abaixo) em relafao ao corpo do paciente 
para a aquisifao de imagens do corpo. Durante a aquisifao de dados, cada bobina recebe indivi- 
dualmente o sinal proveniente de seu pequeno e utilizavel FOV. O sinal resultante de cada bobina 
e recebido e processado separadamente, e depois os sinais sao combinados para formar um 
unico FOV maior. Como cada bobina tern seu proprio receptor, a quantidade de rufdo recebida 
e limitada a seu pequeno FOV e todos os dados podem ser obtidos em uma unica sequencia, e 
nao em quatro sequencias individuals. As bobinas de sinergia de fase podem aumentar de quatro 
para ate 128 elementos. 

Atuaimente, varios tipos de bobinas de sinergia estao dispomveis. Entre elas: 

bobina de sinergia de fase para a coluna (array linear) (Figura 9.20) 

» bobina de sinergia de fase para a pelvis (array de volume) 

bobina de sinergia de fase para as mamas (array de volume) 
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Bobina de sinergia de fase para aquis^ao de imagens da coluna vertebral. 



• bobina de sinergia de fase cardfaca (array de volume) 

• bobina de sinergia de fase para a articulaqao temporomandibular (array de volume). 

Inicialmente, as bobinas de recep^ao eram utilizadas para a detec^ao de sinal. Atualmente, 
elementos da bobina chamados de elementos de codifica^ao da bobina podem detectar e, ate 
certo ponto, tambem codificar o sinal de RM. Esses elementos de bobina sao necessarios nas tec- 
nicas de aquisifao de imagens em paralelo (veja o Capftulo 5). Essas tecnicas utilizam as bobinas 
para detectar um mapa de sensibilidade (relacionado com o perfil de sensibilidade mencionado 
anteriormente) do sinal proximo a bobina (Figuras 9.21 e 9.22). Alguns fabricantes tern sistemas 
de bobinas com ate 32 elementos para a produ^ao de imagens em tempos de exame muito mais 
curtos do que pela aqutsifao de imagens convencional. 



Figura 9.21 Bobinas de imagem em paralelo. 



I igura 9.22 Codifica^ao de sensibilidade na aquisi^ao de imagens em paralelo. 













A melhora na SNR resultante da utiliza^ao de bobinas locais alcanna frequentemente maior 
resoluqao espacial de estruturas pequenas. E bom lembrar, no entanto, que as bobinas nao for- 
necem alta resoluqao, porem alto sinal, Alto sinal esse, obtido com o uso de bobinas locais, 
que pode ser “trocado” por alta resoluqao (FOV pequeno, espessura fina do corte e/ou matriz 
grosseira). Quando se utilizam bobinas locais, geralmente e empregada uma bobina de corpo 
para transmitir RF e a bobina local para a recepfao do sinal de RM, a nao ser que a bobina local 
tambem seja um transmissor. 


Bobina grande: 

grande area de recepfao de sinal uniforme 

aumento da possibilidade de aliasingcom FOV pequeno 

o posicionamento do padente nao e um aspecto critico 

• SNR baixa viabiliza apenas baixa resolufao 

empregada em exames do torso, em que e necessaria a cobertura de sinal (torax, abdome). 
Bobina pequena: 

• pequena area de recep^ao de sinal 

reduqao da possibilidade de produ^ao de artefato aliasing 
o posicionamento do paciente e da bobina e um aspecto cntico 
. SNR alta pode sertrocada por alta resolufao 

empregada em exames de pequenas partes do corpo (punho, coluna, joelho). 



bobinas 


Ha certas regras basicas para garantir a opera^ao segura de bobinas de RF. Os aspectos 
relacionados a seguran^a incluem consideraqoes sobre o hardware (cabos e bobinas) e sobre a 
absorqao de RF (emissao de calor e queimaduras locais). O uso seguro da RF sera discutido no 
Capftulo 10. 

As bobinas sao conectadas ao sistema por meio de cabos, que devem ser constitufdos por 
materia! condutivo para que a energia de RF possa ser passada a bobina e que o sinal possa 
ser enviado ao processador de imagens. Eles, portanto, tern a capacidade de transmitir o calor 
que emana durante uma operaqao regular do equipamento. Entretanto, nessas circunstancias, 
esse calor pode causar queimaduras no paciente ou comprometer o material de isolamento dos 
cabos. Para evitar que isso acontefa, verifique a nao existencia de dobraduras nos cabos e que 
esses nao estejam em contato com o corpo do paciente ou com o tubo do magneto. Alem disso, 
os cabos nao devem ser posicionados perto de outro tipo de fiaqao ou cabeamento, como eletro- 
dos de ECC e similares. 

O cabeamento das bobinas deve ser inspecionado regularmente e, sob nenhuma circunstan- 
cia, pode ser usado se o isolamento estiver danificado. Para receber um otimo sinal do corpo do 
paciente, as bobinas devem estar corretamente ajustadas. Cada fabricante realiza isso de maneira 
especffica. 



Em RM, a blindagem e importante nao apenas para o campo magnetico mas tambem para 
o campo de RF. A blindagem do campo de RF pode ser conseguida pelo uso de isolamento com 
placas de cobre, que tambem e conhecido como gaiola de Faraday. Esse tipo de isolamento e 
feito com placas de cobre colocadas no interior das paredes da sala de exame, telas de cobre nas 




janelas e “dentes” de cobre (conhecidos como door seals) ao longo dos batentes da porta. O com- 
prometimento do isolamento contra a RF pode resultar em artefatos de RF (artefatos em zfper ou 
buzz). (Para obter mais informa$oes sobre os tipos de artefato, consulte o Capftulo 7.) 


Todos os equipamentos utilizam um colchao movido por sistema hidraulico ou eletrico 
(mesa do paciente) para elevar o paciente ate o mvel do tubo do magneto e desliza-lo para o 
interior do sistema de RM. Isso em geral e feito com o auxflio de pedais ou botoes que movem 
a mesa para cima e para baixo e para dentro e para fora do tubo. A mesa deve ser confortavel 
para que o paciente se acomode e deve viabilizar a conexao de bobinas e dispositivos de imobi- 
liza^ao. Deve haver tambem um mecanismo para que o paciente possa ser rapidamente evacu- 
ado do tubo, no caso de uma emergencia. Alguns sistemas possibilitam que a mesa seja remo- 
vida (desacoplada) do tubo do magneto para que o paciente possa ser transportado para fora 
da sala em uma emergencia, sem a necessidade do uso auxiliar de uma maca. Naturalmente, 
todas as mesas devem ser magneticamente seguras e nao conter partes metalicas. O sistema de 
transporte do paciente se tornou mais sofisticado para tornar possfvel a rapida movimenta^ao 
automatica do paciente entre as posifoes de exame durante as angiorressonancias (ARM) com 
realce de contraste. 

Novas configurates da mesa de exame incluem as com a bobina de RF dentro da mesa (e nao 
acima dela). Essa configura^ao tern se tornado popular para a aquisifao de imagens das mamas, 
na qual o posicionamento de pacientes maiores em decubito dorsal apresenta limita^oes. Quando 
o paciente se posiciona em decubito dorsal (sobre a bobina de mamas), ate mesmo um tubo com 
70 cm de diametro pode ser limitante. Na hipotese de um aparelho com um tubo de 70 cm, no 
qual a mesa do paciente esta localizada no centra do tubo, sao reservados apenas 35 cm de 
espafo para o paciente (da mesa ate a parte superior do tubo) e aproximadamente 35 cm de 
espafo sem utilidade abaixo da superftcie da mesa. Para a aquisifao de imagens das mamas, a 
bobina e disposta no topo da mesa e o paciente e posicionado sobre a bobina. Isso resulta em 
um espafo limitado para o paciente. Em muitos casos, quando o paciente e posicionado sobre 
o aparato de bobinas, com as mamas sobre as proprias bobinas, as costas do paciente podem 
ficar muito proximas e ate mesmo tocar o topo do tubo de imagem. Se, no entanto, a bobina for 
posicionada dentro da mesa do paciente, este fica deitado em um local com 35 cm (no interior de 
um tubo de 70 cm), com suas costas acima e as mamas abaixo. Essa e uma configura^ao eficiente 
para o posicionamento de pacientes para a aquisifao de imagens das mamas por RM, principal- 
mente no caso de pacientes de maior tamanho e/ou com mamas grandes. 


Agora que muitos dos componentes individuals do sistema de imagem por RM foram descri- 
tos, e hora de discutir os componentes do sistema de computa^ao e a interface com o usuario. O 
magneto, o sistema de RF, o sistema de gradiente e os componentes associados nao funcionam 
sem “direcionamento”. Para obter imagens por RM, todos os componentes sao direcionados, 
ou programados, para funcionar adequadamente. Esse direcionamento e fornecido por um sis¬ 
tema de computador, supervisionado por um programador e implantado por um operador. A 
funcionalidade do sistema e inicialmente determinada, ou programada, pelo programador de 
computa^ao (ou programador de pulso) e, entao, o sistema pode ser operado em bases diarias 
por um tecnico, tecnologo ou medico. Os sistemas de computador em RM variam de acordo com 
o fabricante. A maioria consiste em: 

sistema computacional (minicomputador, com capacidade de expansao) 

• unidade de controle de pulso 


« processador (array processor) para a transformada de Fourier 

processador de imagens que captura os dados obtidos pelo array processor e os transforma em 
image ns 

• drives de disco rfgido para armazenamento de dados nao processados e de parametros para as 
sequencias de pulso 

mecanismo de distribute de energia para distribuir e filtrar a corrente alternada e contfnua 

• console do operador para interface com o usuario. 
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Quando os sistemas de imagem por RM foram inicialmente desenvolvidos (durante a decada 
de 1970), os sistemas computacionais consistiam em uma sala inteira repleta de componentes. 
Alem do computador propriamente dito, a sala de computaqao abrigava outros componentes do 
sistema, como amplificadores de gradiente, amplificadores de RF, unidades de distribuiqao de 
energia e dispositivos para armazenamento de imagens. Floje em dia, com computadores mais 
eficientes, a maioria dos sistemas de RM pode ser operada por um computador muito parecido 
com o de uso normal. Em sua maioria, os computadores de RM sao programados pelos fabrican- 
tes por programadores de pulso, que pre-programam sequencias de pulso, parametros de exame 
e as funfoes de processamento de imagens. Eles tern uma programaqao generica, de tal maneira 
que a ordem e a cronometragem dos pulsos de RF e de gradiente sejam “estabelecidas” com base 
em parametros e opqoes “definidas” pelo “usuario do sistema” (operador tecnico). Porexemplo, 
na medida em que o operador seleciona parametros de resoluqao (FOV, espessura e matriz), o 
programador de pulso jd selecionou a potencia, a durafao e a cronometragem apropriadas aos 
pulsos de gradiente que serao aplicados. Isso ocorre durante a aquisiqao das imagens. 
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Durante a aquisiqao de imagens por RM, uma sequgncia de pulsos de RF e gradiente <§ aplicada 
ao corpo do paciente posicionado no aparelho. Essa sequencia de pulsos de RF e gradiente e 
conhecida como sequencia de pulso. Durante as sequencias de pulso, a corrente que passa pelas 
bobinas de gradiente e bobinas de RF e ligada e desligada rapidamente, em intervales precisos, o 
que possibilita a criaqao de pulsos de gradiente e pulsos de RF. A potencia, a ordem e a crono¬ 
metragem dos pulsos de gradiente determinam a resoluqao da imagem de RM (principalmente 
associada ao FOV, a espessura do corte e a matriz). A potencia, a ordem e a cronometragem dos 
pulsos de RF determinam o contraste da imagem por RM (ponderaqao em T1, T2 ou por densi- 
dade protonica). A unidade de controie de pulso supervisiona ou controla a ordem e a cronome¬ 
tragem dos pulsos de RF ou gradiente, e o programador de pulsos determina ou programa esses 
pulsos com base em fatores tecnicos selecionados pelo usuario. 
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Durante a aquisiqao de imagens, as bobinas de gradiente sao ligadas e desligadas rapidamente 
(criando os pulsos de gradiente), enquanto ocorrem as sequencias de pulso. Esses pulsos de 
gradiente permitem que o sinal de RM seja localizado espadalmente ao longo dos tres eixos do 
magneto (X, Y e Z), e a potencia, a ordem e a cronometragem dos pulsos determina a resoluqao 
da imagem de RM (relacionados principalmente com o FOV, a espessura do corte e a matriz). Por 
exemplo, a amplitude (e a durafao) do gradiente de selepao de corte esta associada 4 espessura 
do corte. A potencia e a duraqao dos gradientes de fase e frequencia estao relacionadas com o 
FOV e com a matriz. Os gradientes tambem sao usados para voltar a magnetizaqao transversal 
e/ou refasar a magnetizaqao (para criar gradiente-eco). Como os tres gradientes (X, Y e Z) rea- 
lizam as mesmas tarefas (codificaqao espacial, controie da resoluqao e refocalizaqao dos sinais 
de RM), a pulsaqao precisa das bobinas de gradiente e essencial. Os amplificadores de gradiente 
fornecem energia para as bobinas de gradiente. A unidade de controie de pulso coordena essas 


funfoes dos amplificadores de gradiente e das bobinas de maneira que possam ser ligados e des- 
ligados nos momentos adequados e pelo intervalo de tempo apropriado. 

A unidade de controle de pulso tambem e responsavel pela coordena^ao da transmissao e 
amplifica^ao da RF. A RF (em frequenda ressonante) e transmitida pelo transceptor de RF ate 
o amplificador de RF e, entao, para um monitor, que garante a administrate* de nfveis seguros 
de RF no paciente. A potencia, a ordem e a cronometragem dos pulsos de RF determinam o 
contraste da imagem. Os amplificadores de RF supervisionam a energia para as bobinas de trans¬ 
missao de RF. A unidade de controle de pulso coordena essas funfoes dos amplificadores de RF 
e das bobinas de maneira que possam ser ligados e desligados nos momentos adequados e pelo 
intervalo apropriado. 


A interface com o operador se localiza na sala de controle adjacente a sala de exame. O moni¬ 
tor com um painel piano mostra uma interface grafica com o usuario que possibilita a alimenta- 
£ao dos parametros de exame e, ainda, o posicionamento grafico dos cortes. 

Alem da aquisi^ao de dados e da visualizafao das imagens recem-adquiridas, o console do 
operador viabiliza o acesso a varias tecnicas de manipulate de imagens. Entre elas: 

• fun^oes de exame - prepara to e exame 

manipulate de imagens - visualizafao, pos-processamento e reformatafao das imagens. 

Sistemas de RM sao operados no dia a dia portecnicos, tecnologos ou medicos. Para o exame, 
o tecnico escolhe um protocolo preestabelecido ou seleciona manualmente um protocolo para 
a aquisifao de imagens. Cada protocolo consiste em um conjunto de fatores para otimizar a 
aquisifao de imagens e inclui: contraste da imagem (TR, TE, Tl, angulo de inclina^ao), resolute 
(FOV, espessura, matriz) e tempo de exame (numero de medias de sinal [NSA], largura da banda 
[BW], matriz), entre muitos outros. Esses fatores foram programados pelo programadorde pulso 
e estao armazenados no computador que hospeda o sistema. Uma vez adquiridas as imagens, os 
dados sao armazenados no disco rfgido, no PACS, em CD, em DVD e/ou em filme. 


Atualmente nao e comum filmar as imagens de RM. Geralmente, se for necessaria uma copia per- 
manente da imagem, ela pode ser armazenada em CD ou DVD. Se for necessario que a imagem seja 
armazenada em filme, as imagens podem ser permanentemente armazenadas no console e trans- 
feridas para um unico filme de emulsao semelhante ao utilizado em tomografia computadorizada. 
Entretanto, dispor imagens de RM em filme pode ser ate certo ponto uma questao delicada, porque 
o brilho e o contraste variam em cada imagem. As configura^oes de brilho e contraste sao denomi- 
nadas configurates de janela e nfvel. janela i o numero de escalas de cinza, e nfvel estd relacionado 
com o brilho da imagem. Diferentemente da TC, na qual as configurates de janela e nfvel sao 
“fixas” e se baseiam em unidades de Hounsfield, as imagens em RM sao vistas com configurat es 
de janela e nfvel estabelecidas de acordo com a estrutura anatomica e com a patologia. Portanto, 
imagens com alto sinal intrfnseco exigem diferentes configurates de janela e nfvel de modo que 
achados anatomicos e patologicos importantes possam ser adequadamente visualizados. 

Para o armazenamento permanente, os dados podem ser arquivados em uma fita magnetica 
(raramente utilizada), em uma fita DAT, em um disco optico, um CD ou em sistemas PACS (atu¬ 
almente o metodo preferido). Essa funfa° de arquivo tambem pode ser acessada pelo console 
do operador. As imagens sao armazenadas para que possam ser retiradas para posterior mani¬ 
pulate) e para a aquisit 0 de outras imagens no futuro. Elas tambem podem ser usadas como 
parametros de comparato quando os exames sao repetidos no mesmo paciente. 

Agora que cada componente do equipamento foi descrito, consideramos adequado discutir a 
operate* segura desse equipamento, que e o assunto do proximo capftulo. 
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Ate o presente momento, nao foram observados efeitos biologicos adversos associados a 
exposi^ao prolongada aos campos magneticos utilizados na RM. Entretanto, quando sao ana- 
lisados componentes individuals de todo o processo de obten^ao de imagens por ressonancia 
magnetica, podem ser notados alguns efeitos reversiveis da exposifao ao campo magnetico, a 
radiofrequencia e ao campo de gradiente. Grande parte das pesquisas relacionadas com o uso 
seguro da RM foi realizada nos EUA, de onde se origina a maioria da literatura sobre seguran^a. 
Em fevereiro de 1982, a agenda norte-americana Food and Drug Administration (FDA) divulgou 
as diretrizes para os Investigational Review Boards (IRB) hospitalares no documento Guidelines for 
evaluating electromagnetic exposure risks for trials of clinical NMR. } posteriormente combinado com uma 
avalia^ao dos riscos em potencial. Como em qualquer procedimento medico, sempre ha riscos. 
Ao considerar as condi£oes de seguranga do paciente em um ambiente de RM, e preciso tomar 
decisoes criticas. Como em qualquer procedimento medico, a decisao de realizar ou nao o exame 
e de responsabilidade do medico e precisa ser individualizada (determina^ao dos riscos e dos 
beneffcios para o paciente). 

Embora nao haja efeitos biologicos conhecidos associados a RM, ocorreram varies incidentes 
nesse ambiente. A RM tern sido clinicamente empregada desde a metade da decada de 1980, 
infelizmente, nos quase 30 anos em que esse tipo de exame tern sido realizado, houve um numero 
significativo de incidentes (e quase morte), entre eles: queimaduras, falhas no equipamento, 
rea^oes aos meios de contraste e ate mesmo casos de obito durante procedimentos de RM, 
envolvendo funcionarios, pacientes e acompanhantes presentes na sala de exame. O relato de 
incidentes (e de eventos adversos) nao se limita a objetos ferromagneticos que sao atrafdos para 





o campo magnetico. Muitos desses incidentes estao associados ao campo de radiofrequencia, 
campos de gradiente e meios de contraste. 


Em 2001, ocorreu uma tragedia: uma crianfa de 6 anos de idade foi morta por urn tanque de 
oxigenio de material ferromagnetico que a atingiu quando estava no aparelho de RM. Na epoca, 
ainda nao havia padroes formais de seguranfa para a RM. Esse acontecimento funesto levou o 
American College of Radiology (ACR) a criar um paine! ( Blue Ribbon Panel) de especialistas em RM 
que inclufa radiologistas, medicos, PhD, tecnologos e representantes de corporafoes, da FDA e 
advogados. A missao desse patnel de especialistas foi a de criar um documento com diretrizes 
de seguranfa em RM, intitulado ACR Guidance Document for Safe MR Practices e conhecido como 
White paper on MR! Safety. Por definifao, um informe teenico (white paper) “e um documento oficial 
publicado por um governo ou uma organizafao internacional, a fim de servir de orientafao sobre 
algum problema e como enfrenta-lo. Com frequencta, esses informes tecnicos sao utilizados para 
orientar os leitores e ajudar as pessoas a tomar decisoes. Sao usados na pofftica, nos negocios e 
em areas tecnicas”. Esse informe teen ico sobre seguranfa em RM fornece diretrizes para as insta- 
lafoes de RM e para a elaborajao e a implanta f ao de polfticas e procedimentos de seguranfa. O 
documento tern sido revisado, refutado e atualizado periodicamente, desde sua primeira publi- 
cafao em 2002. Este capftulo discute as questoes de seguranfa em RM e as recomendafoes do 
informe tecnico do ACR sobre muitas dessas questoes. 


Informe tecnico do ACR sobre seguranfa em RM 

Embora nao haja padroes oficiais para a seguranfa em RM, o informe tecnico do ACR oferece 
diretrizes para a operafao segura e eficiente das instalafoes e equipamentos. O documento e 
dtvidido em segoes, nas quais sao abordados diferentes aspectos das imagens por RM e, conse- 
quentemente, sao feitas diversas considera^oes sobre seguranfa. 


Guia do ACR para praticas seguras em RM 

A. Criafao, implantafao e manutenfao de polfticas e procedimentos de seguranfa atualizados para RM 

B. Questoes relacionadas com o campo magnetico estatico: restrifoes de acesso ao local 

1. Zoneamento 

2. Funcionarios da RM e de outras areas 

3. Triagem de pacientes e de funcionarios de outras areas 

4. Triagem de funcionarios da unidade de RM 

5. Triagem de equipamentos e objetos 

C. Tecnologos em RM 

D. Considerafoes sobre a gravidez 

1. Profissionais de saude gestantes 

2. Gestantes 

E. Considerafoes sobre seguranfa e pacientes pediatricos 

1. Sedafao e monitoramento 

2. Triagem de pacientes pediatricos 

3. Seguranfa do acompanhante 

F. Questoes relacionadas com o campo magnetico com gradiente variivel no tempo: voltagem induzida 

G. Questoes relacionadas com o campo magnetico com gradiente variavel no tempo: considerafoes 
sobre a audifao 

H. Questoes relacionadas com o campo magnetico e radiofrequencia variavel no tempo: calor 

I. Administrafao de medicamentos via adesivos transdermicos 

J. Questoes relacionadas com a criogenia 


K. Claustrofobia, ansiedade, seda^ao, analgesia e anestesia 

L. Seguran^a do agente de contraste 

1. Considera^oes sobre a administrate de agentes de contraste 

2. Considera^oes sobre rea^oes adversas anteriores a agentes de contraste 

3. Doen^a renal, agentes de contraste a base de gadoimio e fibrose nefrogenica sistemica (FNS) 

M. Pacientes nos quais haja ou possa haver clipes de aneurisma intracraniano 

N. Pacientes nos quais haja ou possa haver marca-passo cardfaco ou cardioversor desfibrilador implan- 
tado 

O. Prepara^ao do local para atendimento de uma emergencia 


Informafoes atualizadas sobre segurarifa 

Em decorrencia do tempo despendido na produgao de um livro, as informat es podem estar 
ultrapassadas. Para obter dados atualizados sobre seguranga em RM, consulte estes sites: 

• www.mrisafety.com, endere^o de internet do Dr. Frank Shellock voltado a seguran$:a em RM 

• www.imrser.org, endere^o de internet do Institute for Magnetic Resonance, Safety, Education, 
and Research. 


Anteriormente, quando um equipamento ou material era considerado seguro para a RM era 
classificado como “compatfvel com RM” ou, se o uso do dispositivo nao apresentava seguranfa, 
era considerado “incompatiVel com RM”. Em 2005, a ASTM (American Society for Testing and 
Materials) publicou a New Terminology with Regard to Magnetic Resonance Imaging (MRI) and Implants 
and Devices . Esse documento modificou alguns termos para melhor definifao dos dispositivos e 
de sua seguran^a no ambiente de RM. Atualmente, “Seguro para RM”, “Nao seguro para RM” e 
“Condicional para RM” sao os termos aceitos para defmir os dispositivos em RM. As definifoes 
desses termos, extrafdas do documento, incluem: 

Seguro para RM: objeto sem risco conhecido para uso em quaiquer ambiente de RM. 

Nao seguro para RM: objeto com risco conhecido para uso em quaiquer ambiente de RM. 

Condicional para RM: objeto que apresenta risco conhecido em determinado ambiente de RM, sob condigdes 
de uso espedficas. As condigdes que definem a especificidade do uso em ambiente RM incluem a potencia do 
campo magnetico estdtico (BX o gradiente espaciai, a razao dB/dt (campos magneticos varidveis no tempo), 
os campos de radiofrequencia (RF) (B ) [em unidades de W/kg (watts por quiiograma)/taxa de absorgao 
especi'fica (SAR)]. 

Condifoes adicionais, incluindo configurates especfficas de um objeto, podem ser neces- 
sarias para que este seja considerado seguro. Em conformidade com o disposto no site www. 
mrisafety.com, as in formates sobre a classificafao condicional para MR foram subcategorizadas 
para indicar recomendat es proprias para um objeto espedfico, como descrito a seguir. 

Condicional 1-0 objeto e considerado aceitdvel para o paciente ou outra pessoa usar no ambiente de RM, 
independentemente do fato de ser positivo para interagoes com o campo magnetico durante a realizagdo de 
testes. E digno de nota o fato de o objeto ser considerado apenas “fracamente” ferromagnetico. 

Condicional 2 - Objetos considerados fracamente ferromagneticos, como bobinas, filtros, stents, 
clipes, oclusores cardfacos e outros implantes que tipicamente se incorporam firmemente aos 
tecidos 6 semanas apos o implante. 

Condicional 3 - Determinados adesivos transdermicos com folha metaiica (p. ex., Deponit®, sis- 
tema de administrat 0 transdermica de nitroglicerina) ou outros componentes de metal que, 
embora nao sejam atrafdos pelo campo magnetico do sistema de RM, envolvem relatos de 
aquecimento excessivo durante procedimentos de RM. 


Conditional 4 - Coletes ortopedicos ou dispositivos de fixaqao cervical com componentes fer- 
romagneticos; nao foram determinadas, porem, interaqoes com o carnpo magnetico. Ainda 
assim, nao ha relatos de pacientes lesionados em decorrencia da presenqa desses no ambiente 
de RM sob a potencia de campo magnetico estatico utilizada para RM. 

Conditional 5-0 objeto e aceitavel para urn paciente submetido a um procedimento de RM ou 
para um indivfduo em um ambiente de RM apenas se diretrizes ou orientafoes especfficas 
forem seguidas (para obter mais informafoes sobre um objeto espedfico, acesse o enderefo 
de internet indicado ou entre em contato com o fabricante). 

Conditional 6-0 dispositivo/implante foi classificado como condicional para RM de acordo 
com a terminologia especificada pela American Society for Testing and Materials (ASTM) 
International, sob a designaqao F2503. 

Conditional 7 - Observaqao i mportante: esse dispositivo nao deve ser utilizado durante a opera- 
qao de um sistema de RM para a realizaqao de um procedimento de RM. 

Conditional 8 - Observaqao: esta informaqao diz respeito a um implante/dispositivo rotulado 
para RM em campos de 1,5 T e 3 T. Por exemplo, determinado dispositivo pode ser seguro a 
potencia de 1 T e nao o ser a 3 T (e vice-versa). 

Aviso ao operador de RM: infelizmente, parece haver um mal-entendido entre a comunidade de 
RM de que, se um dispositivo e testado e considerado seguro em um campo de alta potencia 
(3 T), ele sera automaticamente seguro em campos de menor potencia (0,5 T). O fato de um 
implante ou dispositivo em particular ser seguro a 3 T nao o torna automaticamente seguro em 
campos altos (1 T), medios (0,5 T), baixos (0,2 T) ou mesmo em campos ultrabaixos (0,01 T). 
Cada dispositivo ou implante tern de ser testado exatamente nas mesmas condifoes pelas quais 
passara durante a aquisiqao de imagens por RM, incluindo todos os componentes - potencia do 
campo magnetico estatico (B ), campos de RF (B^ e gradiente (potencia e velocidade). 

De acordo com o site www.mrisafety.com, “Na terminologia da American Society for Testing and 
Materials (ASTM International), utilizada pela FDA (Food and Drug Administration), um objeto classificado 
como nao seguro para RM se re fere a um item que representa um risco em qualquer ambiente de RM”, como 
descrito a seguir. 

Nao seguro 1—0 objeto representa um risco potencia! ou real ao paciente ou a um indivi'duo em um ambiente 
de RM, principalmente como resultado de movimentagao ou deslocamento. Pode haver outros riscos. 

Nao seguro 2 — Este objeto apresenta apenas interagdo minima com o campo magnetico, o qua I, mesmo 
considerando sua aplicagdo in vivo, e improvdvel que represente risco associado a movimentagao ou deslo¬ 
camento. 

Para uma explana^ao mais abrangente, consulte Shellock etal. (2009). 

Todos os equipamentos e dispositivos empregados em RM devem ser claramente rotulados 
para possibilitar sua identificaqao rapida e facil. Foram criadas etiquetas para que esses dispositi¬ 
vos possam ser facilmente identificados, mesmo a uma distancia consideravel (Figura 10.1). 



Seguro para RM Condicional para RM Nao seguro para RM 


Figura 10 Simbolos padrao associados a dispositivos para equipamento de RM. 



Para criar uma imagem por RM, sao necessarios campo magnetico estavel, campo de RF e 
campo de gradiente. O efeito primario do campo estatico esta relacionado com dispositivos, 
implantes e projeteis. Geralmente, o campo magnetico associado ao campo de gradiente e consi¬ 
dered oTVMF (time-varying magnetic field), uma vez que e rapidamente ligado e desligado durante a 
aquisi^ao da imagem. O campo de RF tambem e considerado TVMF (de acordo com as diretrizes 
do ACR pare seguranfa em RM), uma vez que e um campo magnetico oscilatdrio (ou alternante). 
Cada um desses campos magneticos apresenta considerafoes de seguran^a muito diferentes. 
Esta se^ao discute todos os componentes do processo de imagens para avaliar os potenciais 
efeitos adversos e/ou efeitos biologicos a iongo prazo reiacionados com a exposifao a cada tipo 
de campo magnetico. 


Como foi discutido no Capftulo 1, durante a fase de excita^ao da sequencia, um campo oscila- 
torio na frequencia de Larmor e aplicado por uma bobina de transmissao ( veja o Capftulo 9). Em 
sequencias spin-eco pelo men os um pulso de refasagem adicional e aplicado para refasar os spins. 
Esse e outro campo magnetico oscilatdrio e, a medida que o angulo de inclinafao aumenta (de 
90° para 180°), a energia do pulso de RF necessaria quadruplica. Por isso, sequencias spin-eco 
rapidas sao a maior preocupafao em relafao aos efeitos da RF por utilizarem trem de ecos de pul- 
sos de RFde 180°. Esta sefao descreve as considera^oes sobre a seguran^a dos campos de RF. 
Os efeitos biologicos da irradia^ao de RF incluem: 

• aquecimento dos tecidos 

• efeitos de antena da RF 

• lesdes termicas. 

Esses efeitos podem ser medidos na forma de taxa de absor^ao especffica (SAR) em unidades 
de watts por quilograma (W/kg) e pela temperature (central e periferica) do corpo. 

Irradiafao por RF 

Como o nfvel de energia das frequences utilizadas para a RM e relativamente baixo e nao ioni- 
zantes, em compara^ao com raios X ; luz visfvel e micro-ondas, o efeito biologico predominante 
da absorgao da radia^ao de RF e o aquecimento potencial dos tecidos. Em bora haja relatos 
de efeitos nao termicos, esses ainda nao foram confirmados. Quando um pulso de excita^ao e 
aplicado, alguns nucleos absorvem a energia de RF e entram em estado de alta energia. Quando 
relaxam, os nLicleos liberam a energia que foi absorvida para os tecidos circundantes ou lattice 
(veja o Capftulo 2). O aquecimento por RF e induzido no interior do corpo do paciente e esta rela¬ 
cionado com a frequencia, a potencia do campo e o peso do paciente. Em frequences abaixo de 
100 MHz, 90% da energia absorvida resulta de correntes teciduais (correntes de Foucault) induzi- 
das pelo componente magnetico do campo de RF. A medida que a frequencia se eleva, aumenta 
tambem a energia absorvida, de maneira que o aquecimento dos tecidos depende enormemente 
da frequencia. Por essa razao, o aquecimento por RF e uma preocupafao menor em sistemas de 
RM que operam abaixo de 1 T. 

A maioria dos problemas reiacionados com o aquecimento dos tecidos se localiza em regioes 
perifericas do corpo do paciente e pode ser facilmente dissipada. Entretanto, existem areas do 
corpo com resistencia consideravel, as quais podem causar aquecimento e/ou queimaduras 
locais. De acordo com os IEC 60601-2-33 Requirements for the Safety of MR Equipment for Medical 



Diagnosis e com as FDA Guidelines for MR Diagnostic Devices, os !i mites para aquecimento em image ns 
de corpo inteiro sao: 

Li mite no modo normal (inclui todos os pacientes) — 0,5 °C ou 2 W/kg 

Modo de controle de m'vei 1 (supervisdo medica) — 1,0 °C ou 4 W/kg 

Modo de controle de m'vei 2 — maior que 1°C ou 4 W/kg (exige aprovagdo dos IRB) 

Limites do IEC/FDA para aquecimento localizado: 

Limite no modo normal para o cranio - 38 °C ou 3,2 W/kg (media da massa craniana) 

Limite no modo normal para o tronco — 39 °C ou 10 W/kg a cada lOgde tecido 
Limite no modo normal para os membros — 40° Cou 10 W/kg a cada lOgde tecido 
Ndo existe m'vei 1 para cranio, tronco e membros. 


Taxa de absor^ao especffica (SAR) 

O efeito biologico da absorqao de RF e o aquecimento dos tecidos. Portanto, e necessario o 
monitoramento da absor^ao de RF. O iimite estabelecido pela FDA para exposifao a RF e caicu- 
lado pelo aumento na temperatura corporal ou pela taxa de absorqao especffica (SAR). Esta se 
manifesta peta rela^ao entre o aquecimento dos tecidos e a capacidade do paciente de dissipar o 
excesso de calor. O limite da FDA e o aumento da temperatura corporal central em 1 °C. Na peri- 
feria, sao permitidas elevaqoes maiores a temperaturas de ate 38°C no cranio, 39°C no tronco 
e 40°C nos membros. Como a verificaqao da temperatura do paciente, especialmente a central, 
envolve consideraqoes de ordem pratica (/. e., a colocaqao de uma sonda no paciente durante as 
imagens), existe um modo mais eficiente de determinar a absorqao de RF. Ela pode ser medida em 
unidades de watts por quilograma (W/kg) e ser expressa em termos de SAR. A SAR depende das 
caracterfsticas do pulso de RF (watts), inctuindo o campo eletrico induzido e o ciclo de trabalho 
do pulso e as caratterfsticas do paciente (kg), incluindo a densidade dos tecidos, a condutividade 
e o peso do paciente. Portanto, o peso do paciente e os parametros de sequencia de pulso sele- 
cionados sao fatores importantes no monitoramento da SAR. 

Por conseguinte, e necessario cuidado para registrar corretamente o peso do paciente, de 
modo a garantir que a SAR nao ultrapasse os limites permitidos. A SAR pode ser usada para 
calcular a expectativa de elevaqao da temperatura corporal durante o tempo medio de exame. 
Os limites de SAR tambem sao calculados em relaqao ao tempo, e, desde julho de 2004, esses 
foram elevados. Nos EUA, os nfveis recomendados de SAR para imagens costumavam ser de 4 
W/kg (tempo medio de exame de corpo inteiro de 15 min), 3,2 W/kg (tempo medio de exame de 
cranio de 10 min), 8 W/kg (exame de cranio ou tronco, por grama de tecido, em 5 min) e 12 W/ 
kg (exame de membros, por grama de tecido, em 5 min). Os limites atualmente recomendados 
para SAR sao apresentados na Tabela 10.1. 

A FDA reclassificou as instala^oes de RM. Os locais para realiza^ao de exames de corpo inteiro 
com valores de SAR superiores a 4 W/kg nao precisam mais limitar suas capacidades para as ima¬ 
gens de protons. Locais que empreguem software de pesquisa podem ainda precisar de uma auto- 
rizaqao. A FDA permite tambem um criterio de atenua^ao com base na temperatura dos tecidos. 
E assim que funciona na maioria das clmicas. Para locais onde nao sao realizadas pesquisas em 


Tabela 10.1 Limites da SAR nos EUA. 


Corpo inteiro 
Cranio 

Cranio e tronco 
Membros 


Media 

Media 

Por grama de tecido 
Por grama de tecido 


15 

10 

5 


4 

3 


8 

12 


5 



RM, foram estabelecidas modificaqoes para possibilitar a aquisifao de um numero maior de cor- 
tes nas imagens do corpo. A FDA reconhece a RM como uma ferramenta diagnostica estabelecida 
com riscos reconhecidos que sao bem controlados pelo design e pelo uso do equipamento. 


Efeitos de antena da RF 

Os campos de RF podem ser responsaveis por riscos significativos de queimaduras por causa 
das correntes eletricas produzidas nas al^as de conduqao. Equipamentos de RM, como eletrodos 
de ECG e bobinas de superffcie devem, portanto, ser utilizados com extrema cautela. Ao empre- 
gar uma bobina de superffcie, o operador precisa ter o cuidado de evitar que qualquer material 
condutor de eletricidade (/. e., o cabo da bobina de superffcie) forme uma alqa de conduqao em 
si mesmo ou em contato com o paciente. Tecidos ou roupas tern o potencial de se incendiar pelo 
contato com cabos sem isolamento. A uniao de uma bobina de transmissao a uma bobina de 
recep^ao tambem pode causar lesoes termicas graves. O engenheiro responsavei deve realizar 
verificaqoes de rotina nas bobinas de superffcie, para se certificar de que estao funcionando ade- 
quadamente. Em uma conferencia na qual foram apresentados os efeitos biologicos e aspectos 
de seguranqa em RMN, a New York Academy of Science recomendou que os fios utilizados em 
sistemas de imagem por RM recebam isolamento eletrico e termico. 


Sao muitos os relatos de queimaduras e ate mesmo de incendio associados a exposiqao a 
campos de RF na realizaqao de RM. Varies tipos de tatuagem sofreram aquecimento que resul- 
taram em queimadura dos pacientes submetidos a RM. Entretanto, muitas das queimaduras de 
segundo e de terceiro graus foram associadas a ocorrencia de contato de cabos das bobinas com 
a pele do paciente. Alem disso, algumas lesoes termicas localizadas foram observadas apos a 
aquisifao de imagens em areas onde nao havia proximidade entre os fios e a lesao. Recentemente, 
a FDA publicou uma orientaqao de saude publica sobre os riscos de queimaduras associados a 
medicamentos administrados por meio de adesivos transdermicos (adesivos com folhas metali- 
cas). No documento da FDA sobre lesoes associadas a RM, havia o relate de um paciente que fez 
o exame portando um adesivo com folha metalica em uma perna e que resultou em fagulhas e 
chamas. Por essa razao o informe tecnico do ACR recomenda: 

Quando materia is condutores de eletricidade (como metal , fio, tintas ferromagneticas para tatuagens 
etc.) entram no aparelho de RM com o paciente durante o exame, cuidados devem ser tornados na 
colocagdo de isolamento termico (como ar, almofadas etc.) entre o paciente e o material condutor de 
eletricidade enquanto, simultaneamente, tenta-se (tanto quanto possfvel) mantero material condutor 
de eletricidade afastado do contato direto com o paciente durante o exame. 



Ha alguns tipos de sequencias (FSE, TSE e outras opqoes [MTI - imagens por transference de 
magnetizaqao]) que causam maior preocupaqao com rela^ao aos efeitos da RF. Vale lembrar que, 
na medida em que o angulo de inclinaqao dobra (p. ex., de 90° para 180°), a energia quadruplica. 
Em sequencias de aquisiqao FSE ou TSE, em que e formado um trem de ecos de pulsos de 180°, 
ha muito mais energia do que em uma aquisiqao spin-eco com um unico pulso de 90° seguido por 
um pulso de 180°. A boa notfeia e que as pesquisas mostram que a exposiqao do paciente a ate 
10 vezes mais os nfveis recomendados nao produz efeitos adversos graves, independentemente 
da elevaqao da temperatura cutanea e corporal. A medida que a temperatura corporal se eleva, 
a pressao sangufnea e a frequencia cardfaca tambem aumentam um pouco. Em bora esses efeitos 
pareqam insignificantes, pacientes com comprometimento dos sistemas organicos de termor- 
regulaqao, hipertensao arterial ou doenqa cardiovascular podem nao ser bons candidatos para 
RM. Alem disso, areas do corpo que nao conseguem lidar ou dissipar o calor (orbitas e testfculos) 
devem ser avaliadas independentemente, porem em sequencias de pulso padrao nao mostraram 


elevafao significativa da temperatura. As temperaturas da cornea mostraram elevafao entre 0° e 
1 °C. Entretanto, com o desenvolvimento de sequencias de imagem mais rapidas, que aumentam 
a deposi^ao da RF no paciente, essas areas precisam ser reavaliadas. 


Como discutido no Capi'tulo 3, os gradientes sao utilizados na codificafao espacial do sinal. 
Em algumas sequencias servem tambem para a forma^ao de ecos (veja os Capftulos 2 e 5). Os 
gradientes criam campos magneticos variaveis no tempo (TVMF) que merecem considera^oes 
especiais de seguran^a, diferentes das relacionadas com a RF e o campo estatico. 

Os efeitos de TVMF incluem: 

• estimula^ao nervosa periferica 

• fosfenos magneticos 

• rul'do acustico. 


Campos magneticos variaveis no tempo 

Os efeitos biologicos associados a variafao de campos magneticos (TVMF) incluem a indufao 
de voltagem no interior do condutor (ou do corpo humano). Essas voltagens podem resultar 
em diversos fenomenos, que incluem a estimulafao de nervos perifericos e fosfenos magneticos. 
Muitas pesquisas estudam os efeitos biologicos deTVMF, porque eles incidem em torno de trans- 
formadores de energia e de linhas de alta voltagem. As consequencias para a saude nao estao 
relacionadas com a potencia do campo gradiente, mas com as altera^oes no campo magnetico 
que causam a indufao de corrente eletrica. Em RM, ha uma preocupa^ao em rela^ao aos nervos, 
vasos sangufneos e musculos, que agem como condutores de eletricidade no corpo. A lei da indu- 
gao de Faraday afirma que campos magneticos variaveis (AB) induzem voltagem eletrica (AV) em 
qualquer meio condutor. As correntes induzidas sao proporcionais a condutividade do material e 
a taxa de mudanfa (ou mudan^a no tempo, At) do campo magnetico. 

AB/AT = AV. 

Na qual: 

AB = mudanfa no campo magnetico (causada pela troca de gradientes) 

At = mudanfa no tempo 

Av = mudan^a na voltagem. 

Em RM, esse efeito e determinado por fatores como a durafao do pulso, a forma de onda, o 
padrao de repeti^ao e a distribuifao da corrente no organismo. A corrente induzida e maior em 
tecidos perifericos porque a amplitude do gradiente e maior longe do isocentro magnetico. 

Os efeitos deTVMFvariam com a potencia, a velocidade e a dura^ao dos pulsos de gradiente. 
Os efeitos biologicos que variam com a amplitude de corrente incluem altera^oes transitorias da 
visao, efeitos irreversfveis de fibrila^ao cardfaca, altera^oes na bioqui'mica celular e consol id a^ao 
de fratura. A medida que a amplitude e a velocidade do gradiente se elevam, aumentam tarn- 
bem os efeitos deTVMF. Por essa razao, existem tipos especiais de sequencias (sequencias EPI, 
como perfusao, difusao e a tecnica dependente do mVel de oxigdnio sangumeo - BOLD [blood 
oxigen level dependent]) que aumentam o risco dos efeitos deTVMF. Efeitos experimentados oca- 
sionalmente durante exames de RM com a utiliza^ao de tecnicas ecoplanares incluem sensa^oes 
cutaneas leves e contra^ao muscular involuntaria. Esse fenomeno e conhecido como estimula^ao 
nervosa periferica. 

Os limites impostos pela FDA para campos com gradientes sao da ordem de 6 T/s para todos 
os gradientes. Portanto, nesse caso, AB e de 6 Te At e de 1 s. Alem disso, a FDA costumava limitar 


campos com gradientes axiais a 20 mT/m/s e tempos de surgimento do gradiente a 120 micros- 
segundos (jxs). As sequencias EPI sao a maior preocupaqao para os efeitos de TVMF, uma vez 
que fortes gradientes sao trocados rapidamente durante esse tipo de aquisiqao. Desde julho de 
2004, esses valores foram aumentados de maneira que as potencias do gradiente sejam limitadas 
aquelas inferiores as “suficientes para provocar desconforto grave ou estimulagdo nervosa doiorosa“. 


De vez em quando, o paciente apresenta disturbios visuais incomuns durante o exame de RM. 
Os efeitos sobre a visao ocorrem quando os fosfatos presentes na retina sao estimulados por 
indufao por TVMF. Esse fenomeno e conhecido como fosfenos magneticos e e descrito como 
uma sensaqao de “estrelas nos olhos” ou flashes luminosos. Acredita-se que seja resultado da 
estimuiagao da retina porum campo magnetico externo. 


A medida que a corrente atravessa as bobinas de gradiente durante a aquisiqao de imagens, e 
criado muito rufdo. Embora os nfveis de rufdo na maioria dos sistemas comerciais sejam consi- 
derados dentro dos limites de seguran^a, podem causar efeitos reversfveis e tambem irreversfveis. 
Entre as rea^oes adversas estao a interference na comunica^ao, o incomodo do paciente, a perda 
auditiva transitoria e - em pacientes com suscetibilidade a comprometimento auditivo - a perda 
auditiva permanente. 

O ACR recomenda que: 

Todos os pacientes , voluntdrios , acompanhantes , familiares e proflssionais de saude (essencialmente 
quaiquer pessoa que pretenda entrar na sala de exame durante o processo de aquisigdo de imagens ou 
durante a realizagdo do exame) devem receber e ser orientados a usarprotegdo auricular antes que seja 
iniciada quaiquer atividade no aparelho de RM. 

A prote^ao pode ser na forma de um plugue auricular ou de fones de ouvido. Os plugues 
auriculares sao um metodo aceitavel e economico de fornecer protefao e devem ser utilizados 
regularmente. De modo geral, os plugues auriculares mais simples, feitos de espuma, conseguem 
atenuar o rufdo em 10 dB a 20 dB. Muitos sistemas incluem fones de ouvido para que o paciente 
possa escutar musica durante o exame de RM. Esses dispositivos normalmente sao fones de ouvido 
antirrufdo, por meio dos quais os pacientes escutam musica e nao o barulho do gradiente. Contudo, 
infelizmente, alguns dos fones de ouvido desse tipo sao muito grandes em rela^ao ao tamanho da 
bobina de cranio. O tecnologo deve, portanto, prestar atenqao especial para ajustar o fone de 
ouvido dentro da bobina de cranio de modo a garantir que cubram adequadamente os ouvidos. 

Os fabricantes tambem estao aprimorando os sistemas de gradiente silenciosos, nos quais 
ocorre redufao significativa do rufdo gradiente durante a aquisiqao de imagens. Como essa alter- 
nativa e um upgrade do hardware e esta Jocalizada no proprio aparelho, pode ser uma op^ao one- 
rosa. Essa aparelhagem antirrufdo ou de anula^ao do rufdo tambem e conhecida como sistema de 
gradiente silencioso. Esses sistemas de gradiente silenciosos reduzem o rufdo e, ao mesmo tempo, 
viabilizam uma comunicaqao melhor entre o operador e o paciente. Essas op^oes representam as 
recomendaqoes do ACR para imagens clfnicas (em sequencias de aquisifao aprovadas pela FDA). 
Contudo, de acordo com as diretrizes do ACR: 

Para sequencias de RM que ainda nao receberam a aprovagao da FDA devem ser utilizados dispositivos 
de protegao auricular antes de iniciar quaiquer sequencia. Sem a colocagao dos dispositivos, as sequencias 
que nao receberam aprovagao da FDA nao devem ser realizadas em pacientes e voluntdrios. 


Resumo 

Ha algumas alternativas de hardware (gradientes de alta velocidade), sequencias (EPI, perfusao, 
difusao, BOLD) e opfoes de exame (de alta resolu^ao [FOV pequeno, espessura fina do corte 
e matriz grosseira] combinadas com sequencias de imagem rapidas) que aumentam os efeitos 


de TVMF. Alem disso, como a potenda do gradiente aumenta a medida que nos afastamos do 
isocentro, sao as areas perifericas do corpo as mais suscetiveis aos efeitos deTVMF associados a 
campos magneticos com gradientes. De acordo com o ACR, alguns pacientes demandam aten- 
gao especial em relafao aos efeitos do campo de gradiente (TVMF) associados a sequencias EPi 
(perfusao, difusao, RM funcional, ARM), incluindo: “Pacientes com fios de impiante ou retengdo em 
areas de sensibilidade anatomica ou funcionai (p. ex., miocdrdio ou epicardio, eletrodos implantados no cere- 
bro). Portanto, a decisdo de iimitar a dB/dt (razdo de mudanga do campo magnetico) e a potenda maxima dos 
campos magneticos dos subsistemas gradientes durante a aquisigdo de image ns nesse tipo de paciente deve ser 
revisada pelo pessoal de PM de m'vel 2 ou pelo radiologista responsavel peio caso ou pelo paciente. ” 


O campo magnetico principal (campo estatico denominado B ) e o responsavel pelo alinha- 
mento dos nucleos. Nos eletromagnetos solenoides o campo geralmente e horizontal, enquanto 
nos magnetos permanentes, em geral, o campo e vertical (Figura 10.2). Diferentemente dos cam¬ 
pos anteriormente descritos (campos de RF e com gradientes), o campo magnetico principal e 
estatico. Embora nao sejam conhecidos efeitos biologicos a longo prazo associados a exposifao 
a um campo magnetico estatico, ha outras questoes de seguran^a nao biologicas que devem ser 
abordadas, especialmente em decorrencia dos riscos de proje^ao de objetos ferromagneticos e 
mau funcionamento dos dispositivos implantados. O limite estabelecido pela FDA para potenda 
do campo magnetico estatico costumava ser de 2 T para imagens clmicas. Desde julho de 2004, 
o limite passou a ser de 4T para recem-nascidos (ate 1 mes de vida) e de 8 T para adultos e crian- 
$as acima de 1 mes de idade. Para pesquisas, sao permitidos campos de potenda mais alta, com 
consentimento informado. Esta se^ao descrevera as questoes de seguranfa associadas a campos 
magneticos estaticos. 


Efeitos biologicos do campo magnetico estatico 

Na area de diagndstico por imagem, uma preocupafao importante e com a possibilidade de 
efeitos biologicos. Na natureza, o campo magnetico terrestre exerce efeito significativo sobre as 
formas de vida menos complexas. A orienta^ao das bacterias magnetostaticas e o padrao migra- 
torio de passaros (assim como de mamfferos aquaticos e certos tipos de peixes) sao influenciados 
pelo campo magnetico de 0,6 G que circunda a Terra. Em RM, ja foram observados potenciais 
eletricos pequenos em grandes vasos sangumeos que fluem perpendicularmente ao campo mag¬ 
netico estatico. A maioria das pesquisas nao mostra efeitos sobre o crescimento e a morfolo- 



Visao frontal de um 
magneto aberto 



Visao lateral de corte transversal 
de um magneto fechado 


Figura 10.2 Sentidos do campo magnetico estatico em um sistema permanente e supercondutor. 















































gia celulares em campos com potencia inferior a 2 T. Dados reunidos pelo National Institute 
for Occupational Safety, pela Organizafao Mundial da Saude e pelo US State Department nao 
apresentam evidencias de leucemia ou outro tipo de carcinogenese. No entanto, o New England 
Journal of Medicine relata um crescimento nos casos de leucemia em homens que foram expostos a 
campos eletricos e magneticos no estado de Washington (EUA) de 1950 a 1979. Nesses casos, os 
campos eletromagneticos foram produzidos por correntes alternadas, o que resultava na altera- 
£ao dos campos magneticos. Embora efeitos semelhantes tenham sido detectados em Nova York, 
em 1987, nao foram observadas evidencias de reafoes adversas em pessoas que trabalhavam 
em aceleradores lineares e que eram expostas a campos magneticos estaticos. Os poucos relates 
de possfvel carcinogenese parecem controversos, visto que ha crfticas aos metodos de pesquisa 
empregados. 


Embora nao tenham sido observados efeitos biologicos em seres humanos expostos a campos 
de potencia inferior a 2 T, efeitos reversfveis foram notados em ECG nessa potencia de campo. 
Pode ser observado um aumento na amplitude da onda T resultante de um efeito magnetico 
hidrodinamico, produzido quando Ifquidos condutores como o sangue atravessam um campo 
magnetico. Esse fenomeno, que e proporcional a potencia do campo magnetico, esta reladonado 
com a lei de indu^ao de Faraday, discutida anteriormente. Alem desse efeito, nao foram observa¬ 
dos efeitos cardiovasculares series em pacientes submetidos a RM. 

O efeito hemodinamico e considerado reversfvel, uma vez que o tra^ado do ECG retorna ao 
normal quando o paciente e removido do magneto. Habitualmente, essa nao e uma preocupaqao 
clmica, na qual o paciente possa sofrer uma lesao, mas uma inconveniencia de ordem pratica 
decorrente da alteraqao na sincronizaqao (gating) cardfaca. O efeito magnetico hemodinamico 
pode apresentar problemas com a sincroniza^ao cardfaca, principalmente em campos de alta 
potencia. Na sincronizagao cardfaca, a aquisiqao de imagens e sincronizada com os batimentos 
cardfacos do paciente e deflagrada pela onda R. Quando a amplitude ou a altura da onda T 
aumenta, o sistema pode ser disparado pela onda T aumentada e nao pela onda R. O resul- 
tado e a degrada^ao na qualidade da imagem e/ou aumento no tempo total do exame (veja o 
Capftulo 8). Como solufao para essa falta de acuracia, muitos fabricantes modificaram os siste- 
mas de sincronizafao com ECG para reduzir o efeito de elevaqao da ondaT. Entretanto, qualquer 
modificafao no trafado do ECG pode produzir falsa leitura, se este for usado para monitora- 
mento do paciente. Portanto, e recomendavel que os eletrodos de sincronizaqao de ECG nao 
sejam utilizados no monitoramento do paciente. Por isso, quando e necessario o monitoramento 
do paciente, deve ser empregada a oximetria de pulso. 

Ja foram observados alguns efeitos biologicos reversfveis em seres humanos expostos a campos 
de 2 T ou de potencia superior, entre eles: a fadiga, a cefaleia, a hipotensao e a irritabilidade. 
Outro problema em potencial com esses campos de alta potencia e o efeito da energia de inte- 
rafao magnetica e da orienta^ao celuiar. Determinadas moleculas, como o DNA, e subunidades 
celulares, como as hemacias falciformes, apresentam propriedades magneticas que variam com a 
direqao. Esse e um efeito de importancia biologica a uma potencia de campo de 2 T resultante da 
forqa de traqao ou torque exercido sobre essas moleculas. Por essa razao, muitas institutes se 
mostram relutantes em realizar exames em pacientes com crise de anemia falciforme. 

Quenching 

No Capftulo 9, foram descritos os magnetos supercondutores e criogenicos. Os magnetos 
supercondutores geralmente sao eletromagnetos solenoides que foram super-resfriados por um 
banho em agentes criogenicos. Habitualmente, o helio Ifquido e empregado como criogenico a 
temperaturas muito baixas, da ordem de4 K, ou aproximadamente-269°C e perto do zero abso- 
luto (0 K). Em sua forma gasosa, o helio e um elemento estavel mais leve que o ar. Para produzir 


o helio Ifquido, o gas precisa ser comprimido. Como foi dito no Capftulo 8, sao necessarios 748 l 
de gas helio para a produ^ao de um litro de helio Ifquido. Em um aparelho com um criostato com 
capacidade para 1.500 t, um escape espontaneo de helio liberaria na atmosfera mais de 1 milhao 
de litros de gas. Esse processo e denominado quenching, pelo fato de extinguir rapidamente o 
campo magnetico, o que representa uma questao seria de seguranfa. 

O helio pode escapar acidentalmente do banho criogenico ou esse processo pode ser manual- 
mente provocado, apertando-se um botao, em caso de emergencia. A medida que o helio escapa 
do criostato, os circuitos do magneto principal param de exibir suas propriedades supercondu- 
toras e a resistencia no condutor interrompe o fluxo de corrente. Isso, por sua vez, reduz a zero o 
campo magnetico em um intervalo de poucos minutos. O resfriamento pode causar danos graves 
e irreparaveis as bobinas supercondutoras e, sendo assim, um quenching manual so deve ser reali- 
zado quando houverrisco iminente a vida ou asaude. 

Na eventualidade de um incendio, e importante garantir que os bombeiros somente entrem na 
sala onde se localiza o magneto depois que o campo magnetico for completamente extinto. Os 
tanques de oxigenio podem ser ferromagneticos e causar graves lesoes. Todos os sistemas devem 
ter um equipamento que possibifite que o helio escape para fora do ambiente, caso o quenching 
seja necessario. Se essa providencia falhar, o helio sera liberado na sala e substituira o oxigenio 
do ar. Por essa razao, todas as salas de exame devem ter um monitor de oxigenio que dispare um 
alarme sonoro se os nfveis de oxigenio cafrem abaixo de determinado valor. Nessas circunstancias, 
e fundamental a evacuafao imediata de pacientes e funcionarios da area afetada. 

Se houver um problema com o ducto de ventila^ao, a porta interna que da acesso a sala do 
magneto pode acabar sendo selada pela subita diferen^a de pressao entra a sala do magneto e a 
sala de controle. Isso resulta do grande volume de gas helio sendo liberado na sala do magneto. A 
diferenqa de pressao pode ser equalizada em uma situaqao de emergencia quebrando-se a janela 
de vidro que da para a sala de controle. Para acelerar o processo, muitos sistemas sao equipados 
com um modelo de janela que “salta” e se desprende da arma^ao na eventualidade de aumento 
da pressao na sala de exame. Depois disso, a porta pode, entao, ser aberta da maneira habitual 
e o paciente pode ser retirado. Se uma situafao como essa ocorrer, o paciente deve ser imediata- 
mente removido e avaliado para verificar se sofreu asfixia, hipotermia ou ruptura da membrana 
timpanica. Sao efeitos colaterais possfveis resuftantes da queda abrupta dos niveis de oxigenio, da 
redufao da temperatura ambiente e da elevafao significativa de pressao. 



No mundo todo, aproximadamente 85% dos aparelhos empregados em imagens ctmicas sao 
sistemas de 1,5 T. Contudo, tern aumentado a demanda por sistemas com campos ultrapotentes, 
de 3 T ou acima. Muitos desses sistemas foram comercializados para aprimorar a razao sinal- 
rufdo (SNR). A razao sinal-rufdo e linearmente proporcional ao quadrado da potencia de campo. 
O sinal induzido na bobina de recep^ao aumenta como o quadrado de B entao, um sistema de 
4 T teria duplo sinal de 1 T. 

Ha diversas questoes de seguran^a especfficas para potencias de campo maiores que 1,5 T, 
tais como: 

• aumento da taxa de absor^ao especffica (SAR) da RF em campos de potencia mais alta 

• falta de pesquisas e testes clmicos (de dispositivos e implantes) em campos de potencia mais 
alta 

• experiencia clfnica limitada em campos com essa potencia 

• experiencia limitada na otimiza^ao de protocolos de uso em seres humanos e/ou animais. 

E aconselhavel evitar a realiza^ao de exame (em situates como gravidez e/ou existencia de 
implantes que possam representar uma contraindica^ao) em campos de tao alta potencia ate que 
sejam feitas mais pesquisas ou que se adquira maior experiencia clfnica. Vale lembrar que pacien¬ 
tes com implantes que possibilitem a realiza^ao de RM so devem ser examinados se o dispositivo 
foi testado na potencia de campo especffica. Porexemplo, se determinado dispositivo foi testado 


e aprovado para ser submetido a um campo com potencia de 1,5 T ; ele so deve ser examinado 
nessa potencia. Pode ser que esse dispositivo nao seja seguro para RM em campos de potencia 
mais alta (3 T) e ate mesmo de potencia mais baixa (p. ex., 1 T). Conduindo, cada dispositivo 
implantado somente pode ser examinado nas potencias de campo nas quais foi testado. Quaiquer 
RM e uma decisao clfnica, que tern de sertomada por um medico, caso a caso e sempre estabe- 
lecendo a relafao entre custo e beneffcio. 


Campos em franja 

O campo magnetico que se forma fora do tubo do magneto e conhecido como campo em 
franja ou externo (Figura 10.3). Em determinadas circunstancias, um campo em franja pode cau- 
sar morte - existe um caso documentado de torque em um clipe de aneurisma ferro magnetico. Os 
riscos dos campos em franja estao relacionados com a localiza^ao dos sistemas de RM. O campo 
magnetico estatico nao respeita limites de confinamento por paredes, assoalhos e teto conven- 
cionais. Por essa razao, e necessaria a blindagem do campo magnetico. Uma blindagem ativa 
garante que uma linha de 5 gauss (G) seja contida dentro da sala onde se encontra o magneto. 

Duas formas fazem com que objetos e materiais ferromagneticos se movam quando se encon- 
tram proximos a um campo magnetico estatico. Essas formas sao denominadas translacional e 
rotacional. 

A for^a rotacional e responsavel pela movimenta^ao ou tor^ao de clipes de aneurisma quando 
submetidos ao campo do magneto. O torque no clipe pode ter consequencias devastadoras, 
como hemorragia intracraniana e morte. A for^a rotacional aumenta a medida que o dispositivo 
se aproxima do isocentro magnetico. 

A forfa translacional e responsavel pela projefao violenta de objetos ferromagneticos atraf- 
dos pelo aparelho de RM. A forfa translacional aumenta a medida que o objeto se aproxima do 
isocentro magnetico. 



Figura 10.3 Campo em franja. 











Objetos metalicos ferromagneticos podem ser arremessados como um projetil quando existe 
um campo magnetico estatico forte. Isso e conhecido como efeito mfssil, em que um objeto 
como, por exemplo, um tanque de oxigenio, se torna um mfssil. Vale lembrar que pequenos obje¬ 
tos como clipes de papel e grampos de cabelo tern velocidade final de quase 65 km/h quando 
atrafdos por um campo de 1,5T, o que representa um serio risco tanto para o paciente quanto 
para qualquer outra pessoa na sala de exame. A for^a com a qual um projeto e arremessado em 
dire^ao a um campo magnetico e proporcional a potencia do mesmo, a proximidade do magneto, 
a massa do objeto e ao material de que e feito. Ha varios aparelhos e instrumentos medicos que, 
inadvertidamente, podem entrar na sala de RM. Mesmo instrumentos cirurgicos, como hemos- 
tatos, tesouras e pingas, embora confeccionados de material conhecido como o afo inoxidavel 
cirurgico, sao fortemente atrafdos pelo campo magnetico principal (Figura 10.4). 

Tanques de oxigenio tambem sao extremamente magneticos e nunca devem ser levados a uma 
sala de exame. No entanto, ja existem no mercado tanques de oxigenio nao ferrosos, que recebem 
classifica^ao de seguros ou condicionais para RM. Bolsas de imobiliza^ao devem ser testadas 
com um magneto manual, uma vez que algumas sao preenchidas com limalha de a$o altamente 
ferromagnetica e nao com areia. Para evitar a ocorrencia de tragedias decorrentes do arremesso 
de projeteis, todos os dispositivos devem ser testados e considerados seguros antes de entrar na 
sala de exame. 


A decisao de comprar e instalar um novo sistema de RM pode ser intimidante. E preciso ava- 
liara estrutura arquitetonica, bem como dimensoes, custos, materials, componentes mecanicos 
e eletricos, e tudo isso levando-se em considera^ao as questoes de seguran^a em relafao a RM. 
Esta se^ao descrevera as instala^oes e zonas de seguran^a em RM. 

Planejamento do local 

Ha muitas decisoes diffceis que precisam ser tomadas para a instala^ao de um sistema mag¬ 
netico. Considera^oes sobre seguran^a, como a localiza^ao do campo magnetico, o peso do 



Figura 10.4 A forfa translaciona! e responsavel pela atra^ao de objetos ferromagneticos, como tesouras de 
ag:o inoxidavel. 




sistema e as demandas energeticas, serao discutidas nesta se^ao. Considera^oes adicionais sobre 
a arquitetura e o planejamento para instala^ao do sistema incluem: 

• fonte de energia adequada (e restrifdes de energia para uma area especffica) 

• ar condicionado 

• blindagem contra RF e campo estatico 

• sistema de ventila^ao da sala 

• estruturas adjacentes a unidade de RM. 

Alguns locais apresentam restrigoes de rufdo e de energia, e, nesse caso, esses nao seriam a 
melhor escolha para a instalafao do sistema. Alem disso, areas onde estao localizados grandes 
componentes metalicos (ou objetos metalicos em movimento) tambem podem representar um 
desafio importante para a seguranfa e a efetividade das instalafoes de RM. Por exemplo, uma 
area em que passe uma tin ha de metro no subsolo oferece o risco de variafoes e heterogeneida- 
des no campo magnetico estatico, que podem prejudicar a qualidade da imagem (dependendo 
dos horarios dos trens). Embora isso parefa sem sentido, considera^oes cuidadosas sobre essas 
questoes, antes da compra de um magneto, previnem gasto e desperdfcio desnecessarios. As exi¬ 
gences arquitetonicas incluem: 

« reforfo da estrutura 
« dimensoes espaciais 

• componentes mecanicos e eletricos 

• considera^oes sobre o campo magnetico (potencia do campo estatico e do campo em franja) 

• zonas de seguranfa. 

A questao primaria associada a instala^ao de um novo sistema de RM e se deve ser instalado 
em um predio que ja existe ou se deve ser feita uma nova construfao. As implicates do custo de 
uma nova edifica^ao sao consideraveis. Frequentemente, a potencia de campo do magneto, e do 
campo em franja resultante, e um fator de limitafao importante. Atualmente, nao existem pro- 
priamente diretrizes para determinar a potencia de campo “perfeita”. Na verdade, a potencia de 
campo recomendavel depende da popula^ao de pacientes e das indica 9 oes clmicas que o centra 
medico espera oferecer. Cada instala^ao precisa avaliar o objetivo do sistema, e as considerafoes 
sobre sua localizafao, para que a melhor potencia de campo seja determinada. Por exemplo, em 
muitos casos, um sistema de baixa potencia (0,3 T) e adequado para a aquisiga° de imagens. 
Contudo, se forem necessarias aquisi£a° de imagens de alta velocidade, aquisi^ao de imagens de 
alta resolufa° e/ou espectroscopia, o sistema demanda um campo de pelo menos 1,5 T. A poten¬ 
cia do campo e importante porque, a medida que cresce, em geral aumenta tambem o tamanho 
do campo em franja (dependendo da configura^ao do magneto). A blindagem controla esse 
problema, mas tambem representa um custo adicional a instala£a° da unidade. 


Seguran^a para os dispositivos dentro e fora da sala de exame 

Alem das estruturas dentro da sala de exame, a seguran^a do pessoal, o equipamento, as estru¬ 
turas e os monitores fora da unidade tambem tern de ser levados em considerate. O campo esta¬ 
tico e tridimensional e se estende para cima, para baixo e para os lados do magneto. A potencia 
do campo magnetico diminui com o cubo da distancia do magneto, portanto, todos dispositivos 
de monitoramento e o computador devem estar localizados alem da linha de 5 G. Alem disso, a 
entrada da unidade e a area em torno do ediffcio tern de estar fora da influencia do campo mag¬ 
netico, para evitar que portadores de marca-passo (ou outros dispositivos implantados que nao 
sao seguros para RM) inadvertidamente penetrem no campo. A constru£a° de muros em torno 
do ediffcio, em geral, e suficiente. 

LJnidades de RM moveis, colocadas em caminhoes, envolvem considerafoes de seguran^a 
adicionais. Em primeiro lugar, precisam obedecer as leis de transito e circulafao (como peso e 
dimensoes do caminhao) e tambem levar em considerafao o campo em franja. Alem disso, o 
local onde o caminhao estiver estacionado precisa ter uma fonte de energia adequada, piso nive- 
lado e estrutura forte o suficiente para sustentar o peso do caminhao e da carga. 




Como em qualquer instala^ao de RM, devem ser verificadas as condigoes de refrigeragao e ar 
condicionado para o computador e seus componentes. E essenctal verificar tambem a exaustao 
do helio em caso de quenching , a fonte de energia e as dimensoes apropriadas da sala e da porta. 
Deve ser instalada a blindagem adequada contra RF e devem ser feitas verificafoes para garantir 
que monitores e computadores proximos nao interfiram com a resolufao da imagem. O plane- 
jamento das instala^oes deve prever uma rota em linha reta de evacuafao para urn local onde os 
equipamentos de emergencia possam funcionar adequadamente. 

Em resumo, a instalafao completa deve ser projetada considerando a seguran^a do paciente 
e do pessoal. Com frequencia, a melhor maneira de se conseguir isso e a coloca^ao de portas de 
seguranfa magneticamente controladas em todos os acessos ao campo magnetico. E importante 
tambem que sejam feitas verificafoes e avalia^oes regulares pelo servifo de engenharia, alem da 
orienta^ao contfnua do pessoal. Formafao e treinamento em seguran^a sao muito importantes 
para proteger a saude dos profissionais que trabalham com RM, mas tambem para o pessoal 
auxiliar, como funcionarios do Hospital, da manuten^ao, limpeza, bombeiros, poltciais, atenden- 
tes e/ou qualquer indivfduo que possa, inadvertidamente, entrar no ambiente de RM. O planeja- 
mento cuidadoso e o suporte diligente de uma instala^ao de RM oferecem um ambiente seguro 
tanto para o paciente quanto para os funcionarios. 


Desde que comefaram a ser feitos exames de imagem por RM, ja ocorreram diversos acidentes 
devastadores e ate mesmo fatais. Por essa razao, o International MR Safety Committee estabele- 
ceu recomenda^oes para as areas proximas da sala de exame e para seu entorno. 

Na tentativa de uniformizar as regras de seguranfa entre as diversas institutes, o informe tec- 
nico do ACR recomenda que cada instituifao estabele^a “zonas” bem delimitadas (Figuras 10.5 e 
10.6). O objetivo e controlar o acesso ao sistema de RM e ao campo magnetico, e evitar inciden- 
tes nesse ambiente. As zonas de seguranfa sao definidas a seguir. 

• Zona I 

° inclui as areas em que o acesso e liberado a qualquer pessoa 
° geralmente inclui o estacionamento, o saguao etc. 

° todos os funcionarios tern acesso livre a Zona I 



Figura 10.5 Zona Iff (conhecida como “zona morna”) eZona IV (conhecida como “zona quente”) mostradas 
em fotografia de um aparelho de 1,5 T. 










Zona !: acesso liberado - risco insignificante para RM 
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Figura 10.6 Zoneamento recomendado pelo informe tecnico do ACR para seguran^a em RM. Observe que 
deve haver um acesso com tranca entre a Zona Ilea Zona III. 


Zona 

0 faz a interface entre a area de acesso liberado da Zona I e a area controlada da Zona 
0 deve haver uma tranca e sinais de aviso (ate mesmo luminosos) entre a Zona Ilea Zona II 
0 em geral, e a sala de espera do paciente 

0 todos os funcionarios tern acesso a Zona II, contudo, deve haver uma pessoa treinada em 
RM que controle a entrada e evite o acesso de pessoas nao autorizadas nas Zonas III e IV 
Zona III 

0 o acesso a Zona III e restrito, com limitafoes 

0 e nesta area em que o livre acesso de pessoas nao selecionadas e/ou objetos e equipamen- 
tos ferromagneticos pode resultar em lesoes graves e ate em morte 
0 geralmente se constitui do vestiario e/ou da sala de controle; esta area deve ser cuidadosa- 
mente monitorada, uma vez que faz a interface com a Zona IV 
0 somente funcionarios de nfvel 2 podem acompanhar funcionarios de nfvel 1 ate essa area. 
Os funcionarios de nfvel 2 devem manter contato visual e/ou verbal com os funcionarios de 
nfvel 1, enquanto estes permanecerem nas Zonas III ou IV 
Zona IV 

0 somente pacientes de RM cuja sele^ao ja fot realizada e sob supervisao constante e direta 
da equipe de RM, pois existe risco ao paciente: aquecimento, efeitos da antena de RF, efeito 
mfssil e anoxia decorrente do quenching por falha nos ductos de ventila^ao 
0 somente funcionarios de nfvel 2 podem acompanhar funcionarios de nfvel 1 ate essa area. 
Os funcionarios de nfvel 2 devem manter contato visual e/ou verbal com os funcionarios de 
nfvel 1, enquanto estes permanecerem nas Zonas III ou IV. 


Com o passar dos anos, ficou claro que havia pouca uniformidade no nfvel de treinamento 
de pessoas para trabalhar com RM. Na tentativa de fornecer treinamento apropriado para o 
prestador de saude adequado, o ACR “classificou” esses professionals de acordo com seu nfvel de 































































treinamento em seguranga em RM. Atualmente esse e o padrao aceito para fornecer treinamento 
e formafao para qualquer pessoa com acesso a uma sala de exame, incluindo todos os profis- 
sionais diretamente envolvidos na RM, como tecnologos, radiologistas, pessoal de enfermagem e 
outros professionals de saude. Existe tambem uma grande quantidade de indivfduos em funfoes 
auxiliares, que trabalham diretamente com RM, como recepcionistas, funcionarios da manuten- 
fao, da limpeza etc. Muitos centros que funcionam dentro de hospitals fornecem treinamento 
para todos os empregados durante o processo de contrata^ao. E aconselhavel tambem que o 
cuidador do paciente, bombeiros, pessoal de servi^os de emergencia, policiais e qualquer pessoa 
que eventualmente possa ser exposta a um ambiente de RM receba orientafoes sobre os riscos 
reais e potenciais de um campo magnetico estatico (pelo menos de nfvel 1). 


Nivel de treinamento em seguran^a dos funcionarios 

O nfvel de treinamento estabelece o tipo de acesso permitido ao funcionario no ambiente de 
RM. Para identificar as pessoas com treinamento extensivo em aspectos mais abrangentes de 
seguranfa em RM, o informe tecnico do ACR recomenda a classificafao dos funcionarios por 
“mveis”. Sao os nfveis de treinamento que definem as responsabilidades aceitaveis para cada 
funcionario no ambiente de RM. 

• Pessoal de outras areas - essencialmente, nao e necessario treinamento em RM (inclui pacientes, 
visitantes ou funcionarios que nao preencham os criterios de funcionarios de nfveis 1 e 2). 

• Nivel 1 - indivfduos que ten ham sido aprovados nas orientates mfnimas de seguran^a que 
garantam sua propria seguranfa para trabalhar na Zona III (p. ex., funcionarios da unidade de 
RM, atendentes). 

• Nivel2 - indivfduos com treinamento mais extensivo e orientaqao mais ampla sobre os aspec¬ 
tos de seguranqa relacionados com a RM, incluindo questoes sobre possibilidade de aqueci- 
mento, queimaduras, excita^ao neuromuscular direta resultante da troca rapida de gradientes 
etc. (p. ex., tecnologos, radiologistas, equipe de enfermagem). 


E recomendavel que o publico em geral (pessoas que nao receberam orientafao apropriada e 
nao passaram por triagem para os efeitos do campo magnetico) nao seja exposto a campos com 
potencia maior que 5 G. Por esse motivo, muitos centros de imagem sao instalados de modo 
que, nas areas comuns (Zona I), o campo fique abaixo dessa potencia, e que as areas expostas 
a campos acima dessa intensidade sejam inacessfveis (trancadas) ou bem sinalizadas (com pla- 
cas). Esta sefa° discutira as questoes de seguran^a para o paciente, a triagem de pacientes e os 
dispositivos de triagem. 

Triagem do paciente e dos funcionarios 

A triagem do paciente e do pessoal e a maneira mais efetiva de evitar potenciais riscos a segu- 
ran$a dos pacientes. Por isso, todos os pacientes e funcionarios tern de passar por uma triagem, 
como se eles mesmos fossem ser examinados, antes de entrarem na sala do exame (Zona IV). 
Pacientes e funcionarios com objetos possivelmente ferromagneticos no corpo devem ser exa¬ 
minados com rigor para evitar serios riscos a saude e incidentes. O ambiente controlado pode 
ser mantido pelo questionamento e orienta^ao cuidadosos de todos. Essa triagem geralmente 
e feita por meio de um questionario (ou formulario de triagem) que tern de ser preenchido e 
documentado por todas as pessoas que serao expostas ao campo magnetico. A International 
Society for Magnetic Resonance in Medicine (ISMRM; www.ismrm.org), o ACR (www.acr.org), o 
site www.mrisafety.com sobre seguran^a e o Institute for Magnetic Resonance Safety, Education, 


and Research (IMRSER; www.imrser.org) ja publicaram modelos de questionarios (ou formula- 
rios de triagem) que podem ser utilizados ou adaptados pela instituifao. Na verdade, e recomen¬ 
davel que os modelos sejam “baixados” da internet e implantados sem modificaqoes, para que 
informa^oes importantes nao sejam perdidas. 

A triagem tern de ser feita em qualquer um que ingresse na saia de exame (Zona IV), incluindo 
pacientes, acompanhantes, equipe e visitantes. O IMRSER tambem recomenda que a triagem 
seja realizada por “profissionais treinados” (nfvel 2) e que cada indivfduo passe por mais de uma 
triagem (uma pelo preenchimento do formulario e outra, pelo menos uma vez, verbalmente, em 
entrevista individual). Alem disso, todas as pessoas devem passar pela triagem todasas vezes em que 
adentrarem a sala de exame e esse procedimento deve ser documentado. 

De acordo com o informe tecnico do ACR, todos os acessos ao campo magnetico devem estar 
sinalizados (incluindo o campo em franja) para impedir a entrada de objetos ferromagneticos na 
sala de exame. A sinalizaqao deve estar presente no acesso a Zona It e tambem entre a Zona II e 
a Zona III. E recomendavel tambem que seja colocado um sinal luminoso no acesso a Zona III, 
avisando que “o campo magnetico esta ligado”, com luzes vermelhas. 


Equipamentos de triagem (imas manuais e detectores de metal} 

Detectores de metal e fmas manuais sao empregados como auxiliares da triagem verbal. Deve 
ser observado, porem, que a sensibilidade desses dispositivos nao garante a ausencia de metal ou 
que o objeto cuja atrafao pelo magneto manual seja insignificante comporte-se do mesmo modo 
quando exposto a um magneto de 3 T. 

O uso desses dispositivos, portanto, deve ser feito com cautela. 


Implantes metalicos representam a possibilidade de lesoes mais graves, que incluem torque, 
aquecimento e forma^ao de artefatos na imagem. Antes de realizar a RM, e preciso identificar 
qualquer procedimento cirurgico a que o paciente tenha sido submetido. Esta sefao fornece 
uma visao geral de alguns tipos de implantes e proteses, e serve apenas de introdu^ao aos efei- 
tos dos dispositivos mais comumente implantados quando expostos a um campo magnetico. 
Especialmente porque as especificaqoes de implantes e proteses mudam com regularidade, e 
recomendavel que, antes de qualquer RM, o tecnologo recorra a uma listagem atualizada dos 
dispositivos aprovados para RM. Uma lista completa e atualizada de proteses e implantes com- 
patfveis pode ser encontrada no enderefo de internetwww.mrisafety.com. 

E importante ressaltar, porem, que se um implante foi testado e considerado seguro para 
determinada potencia de campo, a aquisi^ao de imagens deve ser feita somente nessa potencia de 
campo - nem mais alto, nem mais baixo. A varredura de cada dispositivo tern de ser feita sempre 
nas mesmas conduces em que foi testado. Por exemplo, se o dispositivo foi testado na potencia 
de campo de 1,5 T, entao pode ser examinado a 1,5 T, e nao em campos de 1 T ou de 3 T. As 
seguintes caracterfsticas estao inclmdas nos testes mas nao os limitam: 

• torque e aquecimento 

• funcionalidade do dispositivo 

• interferSncia na qualidade da imagem 

• forma^ao de artefatos 

• seguranqa associada aquele dispositivo especffico. 


ue e aquecimento 

i 

Determinados implantes metalicos tern mostrado um torque consideravel quando expostos a 
um campo magnetico. A forfa ou torque exercido sobre pequenos e grandes implantes metalicos 
pode ter efeitos graves, e implantes sem ancora^ao podem se movimentar aleatoriamente pelo 





corpo. Um dos fatores que determina a for^a a ser exercida sobre os implantes quando colocados 
no campo magn^tico e o tipo de metal empregado em sua confecqao. Embora implantes metali- 
cos nao ferrosos causem pouco ou nenhum desvio no campo, eles podem provocar aquecimento 
significative), por sua incapacidade de dissipar o calor causado pela absorfao de radiofrequgncia. 
Entretanto, experimentos com calor nao mostraram aumento excessivo de temperatura nos 
implantes. Contudo, se um tipo especffico de implante (como o estimulador cerebral profundo, 
classificado como condicional para RM) tiver criterios determinados segundo os quais deva esca- 
neado (potencia de campo especffica, configura^ao especffica da bobina de RF, limite especffico 
para SAR, limita^ao especffica do gradiente e potencia de campo estatico especffica), esses cri¬ 
terios tem de ser obedecidos. Existem relatos de queimaduras profundas no cerebro quando os 
criterios foram ignorados. 


Artefatos provocados por implantes metalicos 

Embora os artefatos nao possam ser considerados como efeitos biologicos do procedimento 
de RM, interpretafoes equivocadas das imagens podem ter consequencias graves. O tamanho 
do implante metalico, o tipo de metal utilizado (mais ou menos ferromagnetico), a sequencia de 
pulso e alguns parametros de aquisifao de imagem utilizados determinam o tamanho do artefato 
mostrado na imagem da RM. Observe que o artefato na imagem a direita (Figura 10.7) e signi- 
ficativamente maior que o da imagem a esquerda, embora o clipe de aneurisma seja do mesmo 
tamanho em ambas as imagens. Nesse caso, o artefato tem um tamanho maior na imagem a 
direita porque a sequencia GE utilizada e mais sensfvel a suscetibilidade magnetica do que a 
sequencia sp/w-eco. Esse tipo de clipe e contraindicado para a realiza^ao de RM, e o paciente nao 
deve ser encaminhado para a RM. 


Determinados clipes de aneurisma intracranianos constituem contraindica^ao absoluta para 
a RM. A movimentafao do clipe pode danificar o vaso, resultando em hemorragia, isquemia e/ 
ou morte. Os clipes confeccionados com titanio tem sido usados e ja se mostraram seguros para 
RM. Atualmente a maioria dos clipes vasculares intracranianos e considerada condicional para 
RM. O IMRSER recomenda considerar insegura a RM de pacientes com clipes intracranianos a 



Figura 10.7 Imagens axiais do cerebro em paciente com clipes vasculares intracranianos, obtidas com se¬ 
quencia spin-eco (a esquerda) e gradiente-eco (a direita). O artefato de suscetibilidade e muito maior na ima¬ 
gem gradiente*eco. 




menos que o dispositive seja “reconhecidamente seguro Por esses motivos, todos os dispositivos 
implantados, sobre os clipes vasculares intracranianos, devem ser adequadamente identificados 
antes que o paciente ingresse na sala de exame. 


Varios dispositivos intravasculares ja foram testados e se mostraram condicionais para RM. 
Embora apresentem deflexao no campo magnetico, esses dispositivos geralmente se incorporam a 
parede vascular algumas semanas apos o implante, tornando improvavel seu deslocamento. Sendo 
assim, e considerado seguro realizar uma RM na maioria dos pacientes com dispositivos intravas- 
culares, sempre que houver um intervalo razoavel entre o implante e o exame. Como em qualquer 
outro tipo de dispositivo, a decisao tern de ser individualizada antes da realiza^ao da RM. 


Ja foram testados varios clampes de arteria carotida e todos apresentaram deflexao no campo 
magnetico. Contudo, o desvio foi pequeno em compara^ao com o movimento pulsatil nas arte- 
rias carotidas. Os clipes extracranianos tendem a ser recobertos por tecido fibroso ou cicatricial 
apos a cirurgia. Muitas institutes recomendam que a RM seja postergada ate 4 a 6 semanas 
apos o procedimento cirurgico, porem, em uma situa^ao de emergencia, o exame provavelmente 
pode ser realizado antes desse prazo. Os procedimentos devem ser avaliados caso a caso. 


Entre os muitos ports vasculares implantados testados, apenas alguns apresentaram deflexao 
mensuravel no campo magnetico. Os desvios foram considerados insignificantes em relafao as 
aplica^oes desses dispositivos. Portanto, e provavelmente seguro o exame de pacientes com ports 
vasculares implantados. 


Diversos tipos de proteses valvares cardfacas ja foram avaliados em rela^ao a suscetibilidade 
magnetica e mostraram deflexao insignificante no campo magnetico. O desvio e mmimo se com- 
parado com o movimento pulsatil cardfaco regular. Portanto, embora pacientes com proteses 
valvares cardfacas sejam considerados condicionais para RM, recomenda-se uma avalia^ao crite- 
riosa do tipo de protese utilizada, pois algumas delas podem ter sua integridade comprometida 
pela exposi^ao a um campo magnetico. 


Diversos implantes dentarios ja foram testados e 12 deles apresentaram deflexao mensuravel 
no campo magnetico, sendo grande parte considerada segura para RM. Embora a maioria dos 
aparelhos odontologicos nao seja significativamente influenciada pelo campo magnetico, artefa- 
tos de suscetibilidade podem comprometera qualidade da imagem, especialmente em sequencias 
gradiente-eco. Certos dispositivos odontologicos sao magneticamente ativados, portanto, repre- 
sentam risco potencial para a RM, e para o proprio dispositive. 


Somente um, entre nove implantes penianos testados, apresentou deflexao mensuravel do 
campo magnetico. E improvavel que o implante em questao, o Dacomed Omniphase®, cause 
lesoes graves ao paciente, mas pode se tornar desconfortavel, devendo assim ser considerado um 
procedimento de imagem alternative. A maioria dos implantes penianos atuais e confeccionada 
com material plastico. 


Tres implantes cocleares testados mostraram atra^ao pelo campo magnetico e foram ativados 
eletronica ou magneticamente. Portanto, sao definitivamente contraindicados para RM. Alguns 
pacientes com implantes otologicos recebem um cartao de aviso para evitar a RM. 


Diversos implantes ja foram testados e apenas dois apresentaram desvio quando expostos 
a um campo magnetico estatico de 1,5 T. O Fatio eyelid spring® pode causar desconforto, e o 
implante retiniano pode lesionar o olho por ser produzido com um tipo ferromagnetico de ago 
inoxidavel. 


Os corpos estranhos intraoculares de material ferroso sao causa de grande preocupaqao em 
RM. E comum que pacientes que trabalham com folhas de metal tenham fragmentos dentro ou 
em torno dos olhos. Como o campo magnetico exerce uma forfa sobre qualquer tipo de objeto 
ferromagnetico, um pequeno fragmento metalico pode se deslocar e causar lesao nos olhos e teci- 
dos adjacentes. Fragmentos intraoculares pequenos podem passar despercebidos em uma radio- 
grafia convencional. No entanto, um estudo mostrou que fragmentos com dimensoes de 0,1 x 
0,1 x 0,1 mm podem ser detectados nas radiografias convencionais. Alem disso, fragmentos com 
dimensoes entre 0,1 x 0,1 x 0,1 mm e 0,3 x 0,1 x 0,1 mm foram examinados nos olhos de animais 
de laboratorio sob um campo de 2 T. Somente os fragmentos com 0,3 x 0,1 x 0,1 mm sofre- 
ram deslocamento, mas nao chegaram a causar danos clfnicos observaveis. Portanto, embora 
a tomografia computadorizada (TC) seja mais acurada na detec^ao de pequenos corpos estra¬ 
nhos, uma radiografia comum pode ser suficiente no rastreamento de corpos estranhos ferrosos 
intraoculares com dimensoes suficientes para causar danos oculares. 

O formulario de triagem da ISMRM pergunta ao paciente: “Voce ja foi ferido nos olhos por um 
objeto de metal?” A pergunta e feita para indicar que se alguma vez o paciente teve metal em seus 
olhos e considera que todos os fragmentos tenham sido removidos, mas, ainda assim, deve ser 
realizada uma radiografia simples. E recomendavel tambem que sejam feitas duas incidencias das 
orbitas oculares. Uma e a incidencia posteroanterior a 20° (Water) e outra e uma incidencia late¬ 
ral ou duas incidencias de Water com olhos voltados para cima e depois para baixo. O informe 
tecnico do ACR ainda recomenda a radiografia simples (duas incidencias). 


Ao considerar o exame de pacientes que possam ter algum tipo de projetil de arma de fogo ou 
estilhafo de projetil no corpo, ha duas questoes importantes: o que e onde? Por motivos obvios, 
e imperativo saber de que material o projetil e feito. De acordo com o informe tecnico do ACR: 

Muitos tipo de balas (projeteis ou estilhagos) ja foram testados e poucos apresentaram propriedades 
ferromagneticas. Dos 21 testados , apenas quatro demonstraram deflexdo significativa no campo mag¬ 
netico. Destes, tres foram feitos fora dos EUA, e dois continham cobre ou chumbo recoberto com liga 
de cobre e nfquei Embora tais muni goes apresentem propriedades ferromagneticas e obviamente se 
movam quando expostas a um campo magnetico , efas nao agravaram a lesao do paciente , pois estavam 
localizadas em partes do corpo que nao representavam estruturas ou orgdos vitais. 

Independentemente do material, mais importante e saber onde o projetil esta localizado. Se 
o paciente foi alvejado no musculo gluteo, e o projetil esta alojado profundamente, e improvavel 
que a deflexao do projetil cause o agravamento da lesao. Se, no entanto, o projetil estiver alojado 
proximo a medula espinal, mesmo uma deflexao pequena pode resultar em serias complica^oes. 
“E aconselhavel extremo cuidado no exame de pacientes com ferimentos por projetil de arma de fogo ou estilha- 
gos, e tambem e importante conhecer a localizagdo do metal no corpo. ” 

Outra questao relacionada com qualquer implante metalico e a possibilidade do surgimento 
de artefatos de suscetibilidade nas imagens da RM. O tamanho dos artefatos e variavel e depende 
do tipo de metal, dimensoes do objeto, tipo e parametros do exame. Na muniqao fabricada com 
ligas metalicas, os artefatos podem comprometer a qualidade da imagem. Como e de se suspei- 
tar, projeteis nao ferromagneticos mostram artefatos entre I eves e moderados, enquanto proje¬ 
teis ferromagneticos apresentam artefatos mais significativos nas imagens de RM. Na tentativa 
de evitar lesoes posteriores ao paciente ou uma qualidade de imagem que nao seja boa, os casos 
devem ser individualmente considerados. 


Nenhum dos 15 dispositivos ortopedicos testados apresentou deflexao quando expostos ao 
campo magnetico. Entretanto, um grande implante metalico, como uma protese de quadril, pode 
ser aquecido pelas correntes induzidas no metal pelos campos magneticos e de radiofrequencia. 
O aquecimento, no entanto, parece ser leve. A maioria dos implantes ortopedicos foi submetida 
a exame por RM sem incidentes. 


Clipes cirurgicos abdominais geralmente sao seguros para RM porque sao recobertos por 
tecido fibroso, porem produzem artefatos proporcionais a seu tamanho e podem causar dis- 
torqoes na imagem. Aconselha-se que, se possfvel, o procedimento seja postergado ate 4 ou 
6 semanas apos a cirurgia, embora possa nao ser necessario. Como sempre, os pacientes devem 
ser avaliados individualmente. De acordo com o informe tecnico do ACR: 

Grampos cirurgicos e suturas metalicas superficial: pacientes com grampos cirurgicos e suturas metd- 
licas superficiais que precisem realizar uma RM podem faze-la se os grampos cirurgicos e as suturas 
metalicas superficiais nao forem de material ferromagnetico e nao estejam no volume anatomico da 
deposigdo da RF do exame a ser realizado. Se os grampos cirurgicos e suturas metalicas superficiais 
estiverem no volume irradiado por RF para o exame , recomendam-se diversas precaugoes, incluindo 
avisar o paciente e colocar compressas frias sobre os grampos na pele. 


Os coletes ortopedicos representam fatores de risco, que incluem deflexao com deslocamento 
subsequente do colete, aquecimento por absorqao de RF, induqao de corrente eletrica nos aneis 
do colete, arco eletrico e artefatos graves que podem inutilizar as imagens adquiridas. Ja existem 
no mercado coletes ortopedicos de material nao ferroso e nao condutor que sao condicionais 
para RM. Portanto, considerando os riscos em potencial associados a coletes ortopedicos, e 
aconselhavel identificar o tipo de aparelho antes de proceder a RM. 


Determinados dispositivos implantados sao contraindicados para a aquisiqao de imagens de 
RM porserem ativados eletrica, magnetica ou mecanicamente. Cada dispositivo deve seravaliado 
caso a caso. Entre eles, estao: 

• marca-passo cardfaco 

• implantes cocleares 

• expansores de tecido 

• proteses oculares 

• implantes dentarios 

• neuroestimuladores 

• estimuladores de crescimento osseo 

• desfibrilador cardfaco implantavel 

• bombas de infusao implantaveis. 

A funqao desses implantes pode ser comprometida pela exposiqao ao campo magnetico. 
Sendo assim, pacientes portadores de tais dispositivos nao devem passar por exames de RM. 
Alem disso, os dispositivos que dependem de magnetizaqao para serem afixados ao corpo do 
paciente (como esffncter magnetico, plugues magneticos de estoma, dentaduras magneticas e 
proteses magneticas) podem se desmagnetizar, portanto, podem representar uma contraindi- 
caqao para RM. 


Existem criterios especfficos pelos quais dispositivos auxiiiares sao considerados seguros para 
RM. Entre os criterios recomendados pela ISMRM, estao: 

• aprova^ao pela FDA 

• declara^ao do fabricante 

• testes anteriores. 

Provavelmente e mais seguro nao confiar apenas na palavra e testar cada dispositivo antes de 
por em risco a seguranfa do paciente. 


Ate recentemente, todos os marca-passos cardfacos eram considerados uma contraindicagao 
absoluta para RM. Mesmo campos com potencias baixas como de 5 G podem ser suficientes para 
causar deflexao, alteragoes na programa^ao e fechamento do interruptor de laminas (reedswitch) 
que converte o marca-passo para um modo de assincronia. Alem disso, pacientes que tiveram 
seus marca-passos removidos podem ainda ter a fia^ao no interior do corpo. Esses fios podem 
funcionar como uma antena e, por meios de correntes de indufao, causar fibrila^ao cardfaca. Por 
esse motivo, costumava haver limites para a varredura de pacientes com fiafao implantada. 

Atualmente, pode ser aceitavel a varredura de determinados pacientes com a fia^ao implan¬ 
tada (e cujo marca-passo ja foi removido) sempre que os fios tiverem sido cortados prdximos a 
pele e nao enrolados para fora do tdrax. Como acontece com qualquer dispositivo implantado, 
a avalia^ao deve ser feita caso a caso. Se o beneffcio supera o risco, pode ser aceitavel realizar a 
aquisifao de imagens de RM. Para questoes especfficas relacionadas com as imagens desse tipo 
de paciente, encaminhe perguntas para o endere^o de internet www.mrisafety.com. Devem ser 
colocados sinais de aviso na linha de 5 G para evitar a exposifao de qualquer pessoa portadora 
de marca-passo ou outro tipo de implante eletronico. 

Exame de pacientes portadores de marca-passos cardfacos 
contra!ndicados para RM 

Algumas institutes conseguiram realizar a aquisi^ao de imagens de pacientes de marca-pas¬ 
sos nao dependentes sem incidentes. Se determinada instituigao pretende fazer a varredura de um 
paciente com marca-passo cardfaco, sao varios os criterios especfficos a serem ser observados, 
incluindo: 

• o paciente nao e dependente do marca-passo 

• o paciente esta clinicamente apto a passar pelo exame 

• existe um radiologista, cardiologista e representante da empresa de marca-passo dispomvel 
antes, durante e apos o exame RM. 

Para nao haver risco de incidir em erro, no entanto, a maior parte dos centros medicos ainda 
nao faz a varredura de pacientes portadores de marca-passo. 


Exame de pacientes com marca-passos cardfacos de uso 
condicional para RM 

Recentemente um novo marca-passo cardfaco condicional para RM teve seu uso aprovado 
pela FDA. Contudo, esse dispositivo tern criterios especfficos segundo os quais deve ser feito o 
exame (limite especffico para SAR, limitafao especffica do gradiente e potencia especffica do 
campo estatico). Esses criterios tem de ser obedecidos. Alem disso, existem ajustes no marca- 



passo e criterios de aquisiqao de imagem que tem de ser seguidos durante o exame. Para informa- 
qoes completas e atualizadas sobre o exame de pacientes portadores de marca-passo cardfaco, 
acesse o endereqo de internet www.mrisafety.com. 



Ate o momento nao se conhece nenhum efeito biologico da RM sobre o feto. Contudo, diver- 
sos mecanismos poderiam causar reaqoes adversas como resultado da interaqao entre campos 
eletromagneticos e fetos em desenvolvimento. O processo de divisao celular, que ocorre durante 
o primeiro trimestre de gestaqao, e mais suscetfvel a esses efeitos. 

A FDA determina a rotulagem dos sistemas de RM para indicar que e seguro quando utilizados 
para aquisiqao de imagens de fetos e lactentes. A recomenda^ao atual da FDA e a seguinte: “Se 
a obtenqao de imagens por metodos nao ionizantes (como ultrassonografia) nao for a melhor 
opqao, ou se a informaqao obtida por uma RM evitar a realizaqao de procedimentos mais invasi- 
vos (como radiografia, TC e angiografia, para citar alguns), a RM e aceitavel.” Considerando os 
altos riscos em potencial que as gestantes representam no geral, muitas institutes optam por 
adiar o exame ate depois do primeiro trimestre de gravidez e, apos esse perfodo, obter um termo 
de consentimento informado da gestante antes da realizaqao do exame. Alem disso, o American 
College of Obstetricians and Gynecologists recomenda que a avaliaqao das gestantes seja indivi- 
dualizada. O comite da Society of Magnetic Resonance Imaging Safety sugere que: “Gestantes ou 
mulheres sob a suspeita de gravidez devem ser identificadas antes de fazer uma RM para avaliar 
os riscos relativos e os beneffcios do exame.” 

Gramas ao extraordinario contraste intrmseco dos tecidos moles e a alta resolu^ao das imagens 
da RM e as poucas questoes relacionadas com a seguranqa, a RM esta sendo mais realizada na 
avalia?ao de fetos e/ou de gestantes. A RM pode ser realizada quando se suspeita de anormali- 
dade do feto ou da mae, nos quais outros metodos de exame diagnostico nao ionizante (como a 
ultrassonografia) sao inadequados. Sequencias FSE single shot podem ser reaiizadas para a avalia- 
fao do feto, da placenta, do utero, das tubas uterinas (pesquisa de torfao), do colo do utero e de 
outras estruturas pelvicas femininas. Em alguns casos, a RM fetal conseguiu diagnosticar lesoes 
no feto, o que possibifitou a realizaqao de uma cirurgia in utero e o resultado foi o nascimento de 
um bebe saudavel. 

No Reino Unido, as diretrizes do National Radiological Protection Board (NRPB) especificam 
que: “seria prudente nao realizar a RM durante o primeiro trimestre de gravidez.” No entanto, 
muitos fetos que passaram por RM, desde 1983, nao apresentaram anomalias ao nascimento 
nem apos os 4 anos de idade. 

A maioria das aquisiqoes de imagem em RM e realizada em campos com potencia de ate 1,5 T. 
Tem havido um aumento na disponibifidade de sistemas de imagem com campo ultra-altos (3 T 
ou mais). Entretanto, por diversas razoes de seguranqa - incluindo gravidez-, tem havido pouca 
ou nenhuma pesquisa em seres humanos ou animais em campos dessa potencia. Portanto, e 
aconselhavel evitar o exame em campos ultra-altos ate que mais pesquisas tenham sido reaiizadas 
ou maior experiencia clmica tenha sido adquirida. 

Atualmente, o contraste com gadolfnio geralmente e evitado nos exames de gestantes. 
Pesquisas reaiizadas com femeas de babumo gravidas mostraram que o gadolfnio consegue atra- 
vessar a placenta e penetrar no Ifquido amniotico. Neste caso, o gadolfnio presente no Ifquido 
amniotico e ingerido pelo feto, filtrado pelo sistema urinario e novamente ingerido. Como nao 
existem dados de pesquisa sobre a seguranqa dos quelatos de gadolfnio e sobre sua capacidade 
de permanecer intacto, e prudente evitar sua administraqao durante a gravidez. Embora o exame 
de fetos tenha se tornado mais comum, ainda 6 recomendado que seja evitado o uso de gadoli- 
nio em gestantes. Como todos os outros pacientes, as gestantes devem ser examinadas quanto a 


possibilidade de doenfa renal antes da administrate) de gadolmio. Para obter mais informa^oes 
sobre seguran^a do gadolmio, fibrose sistemica nefrogenica e taxas de filtrafao glomerular (TFG) 
aceitaveis, consulte o Capftulo 11. 


Professionals de saude gestantes 

As institutes estabelecem diretrizes individuals para gestantes que trabalham em ambiente 
de RM. O comite de seguranfa da ISMRM estabelece que funcionarias gestantes podem entrar 
com seguran^a na sala de exame, mas que devem sair durante a aplicafao de RF e campos com 
gradientes (intervalo em que o sistema esta operante). Contudo, em alguns lugares, a recomen- 
da^ao e que as funcionarias se mantenham completamente longe de campos magneticos durante 
o primeiro trimestre de gravidez. 

Existe uma pesquisa que rnostra que nao ha aumento na incidencia de abortos espontaneos 
em medicas e enfermeiras que trabalham com RM (a incidencia natural de aborto espontaneo e 
de aproximadamente 30%). A partir dessa pesquisa, a unidade que desenvolveu o trabalho alte- 
rou sua poh'tica para possibilitar que uma radiologista ou tecnologa gestante pudesse preparar o 
paciente, mas nao permanecer durante a aquisifao de imagens. 

Ja foi sugerido que funcionarias informadas tomem suas proprias decisoes. Nos EUA, essa 
recomenda£ao foi influenciada por uma decisao legal sobre os direitos de funcionarias gestantes 
em ambientes de risco. Cada mulher tern de decidir se permanece na unidade ou, se possivel, vai 
para outro setor do departamento de radiologia. Contudo, deixar um ambiente que provavel- 
mente e seguro e ir para outro sabidamente perigoso nao e aconselhavel. Essas sugestoes podem 
seralteradas com o aumento no uso de sistemas com campos ultra-altos. 

Emergencias cl micas 

Em qualquer unidade de saude, a instalafao de RM deve ser equipada com equipamento de 
emergencia (carro de parada cardfaca). No entanto, e necessario cuidado porque muitos desses 
equipamentos sao extremamente perigosos em um ambiente de RM. Por essa razao, em uma 
situa^ao crftica, recomenda-se que o paciente seja rapidamente removido do campo magnetico 
antes que sejam iniciados os procedimentos de reanimafao- 

Monitoramento do paciente 

O comite de seguran^a da ISMRM recomenda que todos os pacientes sejam monitorados 
“verbal e visualmente”. Quando isso nao for possfvel. o paciente precisara de monitoramento 
mais rigoroso com oximetria de pulso. Entre eles, estao pacientes nao responsivos, comatosos, 
inconscientes, sedados, com comprometimento auditivo, com problemas de voz, que nao conse- 
guem se comunicar no idioma e pacientes pediatricos. O ECG usado para sincroniza^o cardfaca 
nao e aceitavel para monitorar o paciente, uma vez que foi modificado para compensar os efeitos 
magneticos sobre a hemodinamica. 


O informe tecnico do ACR sobre seguranfa faz as seguintes recomendafoes para todas as 
instalafoes de RM. 

Criafao, implantagao e manuten^ao de politicas e procedimentos 
de seguranga atualizados para RM 

1. Todas as instalagoes de RM (clmicas e de pesquisa), independentemente do formato do mag¬ 
neto ou da potencia do campo magnetico, incluindo as areas de diagnostico, pesquisa, inter- 
vencionista e/ou cirdrgica, devem manter polfticas de seguranfa especfficas. 


2 . Tais polfticas e procedimentos devem ser constantemente revisados, devendo ser introduzida 
qualquer altera^ao significativa dos parametros de seguran^a para ambiente de RM (p. ex., 
acrescimo de gradientes mats rapidos ou mais fortes ou pesquisas de ciclo de trabalho de RF 
mais altas), e atualizados de acordo com a necessidade. No processo de revisao, devem ser 
considerados recomenda^oes e padroes nacionais e internacionais, antes da cria^ao de diretri- 
zes, polfticas e procedimentos locais. 

3. Cada centra diagnostico deve nomear um diretor clmico para RM cujas responsabilidades 
incluem garantir que diretrizes de uma pratica segura em RM sejam estabelecidas e mantidas 
atualizadas. E responsabilidade da administrafao garantir que procedimentos e polfticas esta- 
belecidos pelas diretrizes de seguranfa para a pratica de RM sejam implantadas e obedecidas 
o tempo todo por todos os funcionarios. 

4 . Os procedimentos devem ser realizados de tai maneira que qualquer evento adverso, incidente 
relacionado com a seguran^a em RM ou “quase incidentes” que ocorram na instala^ao de RM 
possam ser encaminhados ao diretor clmico em tempo habil (p. ex., em um perfodo de 24 h ou 
1 dia util apos a ocorrencia) e avaliados no sentido de aprimorar continuamente a qualidade 
do servi^o. Deve ser ressaltado tambem que, nos EUA, a instituifao e responsavel por informar 
a FDA qualquer evento adverso ou incidente ocorrido, por meio do programa MedWatch. O 
ACR apoia essa determina^ao e considera que essa providencia e importante para todos os 
profissionais de RM, com o objetivo de criar e manter um banco de dados consolidado desse 
tipo de evento para nos ajudar a aprender mais sobre eles de maneira a poder evitar sua ocor¬ 
rencia futura. 


Apresentamos aqui algumas dicas para manutenfao de um ambiente seguro para os pacientes 

e seus acompanhantes. 

• Antes de agendar um horario para o paciente, verifique com o proprio - ou com o medico 
assistente - se ele e portador de marca-passo ou de qualquer outro dispositivo implantado 
contraindicado para RM; se nao for possfvel realizar esta verifica^ao de antemao, uma radio- 
grafia do cranio ou do torax mostrara clipes de aneurisma ou marca-passo cardfaco, respec- 
tivamente 

• Quando o agendamento esta sendo feito, qualquer informa^ao relevante relacionada com 
aspectos de seguran^a e detalhes do procedimento deve ser inclufda. Isso diminui no paciente 
o medo do desconhecido 

• Tente fazer da sala de espera um ambiente calmo e acolhedor 

• Realize uma triagem cuidadosa do paciente e de qualquer pessoa que o esteja acompanhando 
ate a sala de exame. A triagem deve incluir perguntas sobre procedimentos cirurgicos anterio- 
res, lesao ocular envolvendo objetos metalicos e uso de marca-passo 

• Certifique-se de que tanto o paciente quanto seu acompanhante removam cartoes de credito 
e qualquer item metalico, chaves, adere^os etc. 

« Verifique se o paciente apresenta piercing (vale lembrar que qualquer parte do corpo pode ter 
u m piercing) 

• Tatuagens podem aquecer durante a aquisifao de imagens. Uma compressa fria umida colo- 
cada sobre a tatuagem funciona muito bem como dissipadora de calor. Maquiagem definitiva 
nos olhos e uma contraindica^ao, pois o calor pode causar lesao ocular 

• Cintos e sutias devem ser removidos, mesmo que nao sejam constitufdos de materiais ferrosos 
e que nao estejam diretamente sob o campo de imagem. Podem aquecer e comprometer a 
qualidade da imagem por alterarem de modo localizado o campo magnetico 

• Solicite ao paciente que troque de roupa e vista a camisola fornecida pela instituifao, uma vez 
que essa e efetivamente a unica maneira de se ter certeza de que ele retirou todos os objetos 
que pudessem representar perigo 



• O paciente deve ser sempre inquirido novamente antes de ser conduzido ao campo magnetico, 
independentemente de quantas verifica^oes tenham sido feitas antes. E responsabiltdade do 
radiologista manter a seguranfa no ambiente de RM 

• Tenha sempre em mente que o paciente provavelmente desconhece os efeitos do magnetismo 
e os riscos em potenciai 

• Pacientes muito ansiosos ou debilitados, particularmente, podem nao sercapazes de fornecer 
informa^oes corretas. Seja extremamente cuidadoso com esse tipo de paciente. Se tiver qual- 
quer duvida sobre sua seguran^a, nao exponha o paciente ao campo magnetico . 

Como qualquer outro procedimento clfnico, a decisao de realizar ou nao o exame e de respon- 
sabilidade do medico. Qualquer decisao medica deve ser individualizada e se basear na relafao 
entre o risco e o benefTcio para o paciente. 


Shellock FG, Woods TO, CruesJV (2009) MRI labeling information for implants and devices: explanation of terminology. 
Radiology 253:26-30 (available as a pdf file on www.IMRSER.org). 
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O contraste de imagem e os parametros que o controlam em RM foram discutidos em detalhes 
no Capftulo 2. Como a agua apresenta alta intensidade de sinal em imagens ponderadas em T2, 
frequentemente a patologia e avaliada empregando esse tipo de ponderaqao. O tecido patologico 
costuma ter muitos spins livres de agua, sendo assim, as imagens ponderadas em T2 apresentam 
contraste intrfnseco de boa qualidade entre a patologia e o tecido normal. No entanto, em deter- 
minadas patologias o alto contraste fornecido pelas imagens ponderadas em T2 nao e suficiente 
para a detecqao acurada de lesoes. Para aumentar ainda mais o contraste, sao administrados 
agentes de realce que alteram de maneira seletiva os tempos de relaxamento T1 e T2 de alguns 
tecidos. 


Parametros 

Diversos parametros influenciam o contraste inerente da imagem obtida na RM. Entre eles destaca- 
mos: parametros de contraste intrfnsecos (sobre os quais nao se tern controle, como os tempos de rela¬ 
xamento T1 e T2 e a densidade protonica relativa dos tecidos); e parametros de contraste extrmsecos 
(que podem ser controlados, como TR, TE, Tl e angulo de inclina^ao) (vejct o Capftulo 2). 


Em imagens obtidas por RM sao os mecanismos de relaxamento que determinam o contraste 
da imagem. Tecidos com tempo de relaxamento longo apresentam imagens diferentes dos com 
tempos de relaxamento curtos. Na RM, os meios de contraste se baseiam em sua capacidade 
de influenciar o campo magnetico local e, consequentemente, os tempos de relaxamento Tl e 
T2 dos tecidos. Por isso, os meios de contraste empregados em RM consistem em agentes com 
suscetibilidade magnetica variavel. Os agentes de contraste mais utilizados sao a base de gado- 
Ifnio. Como elemento qufmico, o gadolfnio (Gd) e classificado como ferromagnetico; contudo, 
quando usado como agente de contraste, o gadolfnio se liga ou forma um quelato com outras 
substancias. Como elemento ferromagnetico, o gadolfnio e muito toxico; no entanto, pode se 












tornar seguro por meio de liga^ao ou quela^ao a outras moleculas (que serao descritas mais 
adiante, neste capftulo). Na temperatura corporal, os quelatos de gadolmio sao paramagneticos 
e apresentam um efelto positivo baixo sobre o campo magnetico local. O resultado e que os 
agentes a base de gadolmio encurtam o tempo de relaxamento T1 e as lesoes aparecem brilhan- 
tes nas imagens ponderadas em T1 (Figura 11.1). Esse tipo de quelato e denominado agente T1. 
Contudo, agentes a base de gadolmio tambem encurtam os tempos de relaxamento T2 e podem 
produzir imagens com areas escuras ponderadas em T2. Tradicionalmente, oxidos de ferro super- 
paramagneticos eram empregados para a aquisifao de imagens do ffgado, mas atualmente nao 
sao utilizados com muita frequencia. Portanto, este capftulo enfatizara apenas a discussao sobre 
o uso de agentes de contraste a base de gadolmio. 

Embora os parametros intrfnsecos nao possam ser alterados, eles podem sofrer influences, as 
quais podem ser obtidas por meio de modifica^oes na potencia do campo estatico e na tempera- 
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Figura 1 .1 Varios tipos de contraste usados na MR. No alto d esquerda (sagital em T1), no alto e no meio (axial 
em T1), no alto d direita (axial em T2), abaixo a esquerda (corona! em T1, apos dose de Gd), abaixo no meio (axial 
em T1, apos dose de Gd), abaixo a direita (FLAIR). Observe que a lesao na por^ao posterior do cerebro apre- 
senta diversos componentes (tumor, cisto e edema). Na imagem ponderada em T1, toda a lesao aparece 
escura, enquanto na imagem ponderada em T2 toda a lesao aparece brilhante. As tres setas mostram os 
tres componentes desta lesao especffica. A seta vermelha indica o tumor (com realce de gadolmio), a.setaazul 
indica o componente cfstico da lesao e a seta amarela indica o edema que circunda o componente cfstico. Ob¬ 
serve que a aquisi^ao de imagens com diferentes contrastes, combinada com o uso de agentes de contraste, 
fornece diversas informa^oes sobre esta lesao compiexa. Note ainda que o realce da lesao na imagem axial 
ponderada em T1 apos a administra^ao de gadolmio e diferente do realce na imagem coronal ponderada em 
T1 apos a administrafao de gadolmio. A imagem axial foi adquirida logo apos a inje^ao e depois foi obtida 
a imagem coronal. O aumento de contraste na imagem do piano coronal provavelmente se deve ao atraso 
relativo apos a dose injetada. Por isso, e recomendavel que se realizem duas aquisi^oes, em pianos diferen¬ 
tes, apos a administrafao de gadolmio, especialmente no caso de lesoes do SNC. As duas aquisi^oes servem 
para avalia^ao da arquitetura e da hemodinamica da lesao. A arquitetura (visualizada em pianos ortogonais) 
fornece dados sobre o formato da lesao, e a hemodinamica, sobre as caracterfsticas do realce de contraste 
(fluxo sangumeo ate a lesao). 







tura. Como a temperatura do paciente se altera, o tempo de relaxamento T1 e o de decaimento 
T2 se alteram tambem. Alem disso, a medida que o B se eleva, T1 aumenta com ele e T2 dimi- 
nul. As modificaqoes nos campos magneticos locals (no interior dos tecidos) tambem alteram 
os tempos de relaxamento T1 e T2, e, por conseguinte, o contraste da imagem em RM. Tanto 
o tempo de recuperaqao T1 quanto o tempo de decaimento T2 sao influenciados pelo campo 
magnetico que passa pelo nucleo. O campo magnetico local responsavel por esses processos e 
causado por: 

campo magnetico principal 

flutuafoes provocadas pelos momentos magneticos de spins nucleares de moleculas adjacen- 

tes. 

Essas moleculas estao em rotaqao, e a taxa de rotaqao das moleculas e uma propriedade 
caracterfstica de uma solufao que depende de: 

viscosidade da soluqao 

temperatura da soluqao. 

Agentes de contraste a base de gadolmio podem afetar os tempos de relaxamento de T1 e T2. 
Portanto, se T1 for encurtado, T2 tambem sera encurtado, e vice-versa. Como consequencia, 
o gadolmio pode ser administrado para encurtar tanto o tempo de relaxamento de T1 quanto 
T2. Uma reduqao a metade no tempo de relaxamento T1 (originalmente 2.000 ms na agua), 
por exemplo, resulta em menos 1.000 ms no tempo T1. Quando um agente parece ter um efeito 
maior sobre as imagens ponderadas em T1, chamamos este agente de agente T1. O gadolmio e 
um exemplo desse tipo de agente. Contudo, o gadolmio tambem pode causar encurtamento do 
T2*. Esse efeito e, no entanto, muito menordo que osefeitos de encurtamento emTI, e sobreT2 
ocorre tao rapidamente que o efeito so e percebido de maneira transitoria quando o agente de 
contraste passa primeiro pelo leito capilar (veja Imagem de perfusao, no Capt'tulo 12). 


Durante qualquer discussao sobre os princfpios de RM, o movimento de spin (precessao e/ou 
vibraqao) do nucleo e descrito (veja o Capftulo 1). De fato, a molecula como um todo vibra quando 
existe um campo magnetico (e nao apenas o nucleo). Quando uma molecula especffica (como CH , 
gordura; ou H 2 0, agua) vibra a uma taxa igual ou prdxima da frequencia de Larmor, o tempo de 
relaxamento T1 e eficiente, ou curto. Por exemplo, a molecula de gordura vibra em um valor muito 
proximo ao da frequencia de Larmor, portanto tern um tempo de relaxamento T1 curto. 

As moleculas em rotaqao criam flutuaqoes no campo magnetico local. A Figura 11.2 ilustra 
a vibraqao de moleculas de agua. Na imagem a esquerda, na qual a molecula de agua se encon- 
tra no interior do campo magnetico, no tempo 1, os momentos magneticos (|jl) dos nucleos de 
Hidrogenio sao adicionados ao B ; durante o tempo 2, nao existe nenhum efeito, uma vez que os 
momentos magneticos estao perpendiculares ao B * e no tempo 3, eles se impoem ao B por¬ 
tanto, subtraem (ou produzem um efeito negativo) o campo aplicado B Poroutro lado, durante 
o tempo 4, nao existe nenhum efeito, uma vez que os momentos magneticos estao perpendicula¬ 
res ao B . Essa rotaqao, portanto, resulta em flutuaqoes locais do campo magnetico (campo mais 
forte no tempo 1, sem alteraqao no tempo 2, mais fraco no tempo 3, sem alteraqao no tempo 4, 
e assim por diante). Para desacelerar a taxa de rotaqao, e consequentemente reduzir os tempos 
de relaxamento, pode serfeita a introduqao de gadolmio. 


A agua vibra muito mais rapido do que a frequencia de Larmor, resultando em relaxamento 
ineficiente e tempo de relaxamento T1 longo (escuro nas imagens ponderadas em T1). Se uma 
molecula que vibra com um grande momento magnetico for colocada na presenqa de spins da 




Figura Movimento ( tumbling ) de moleculas de agua. No alto, a esquerda (tempo 1); abaixo , a direita (tempo 

2); abaixo , a esquerda (tempo 3); abaixo, a direita (tempo 4). 


agua, ocorrem flutuafoes no campo magnetico local. No caso de moleculas de quelato de gadolf- 
nio, essas flutua 9 oes tern valores proximos aos da frequencia de Larmor e, portanto, os tempos de 
relaxamento T1 dos spins adjacentes podem sofrer redu^ao (brilhante em imagens ponderadas em 
T1). Esse e o efeito que ocorre quando agentes de contraste com momentos magneticos grandes 
entram em contato com spins na agua. O tempo de relaxamento da agua e reduzido de maneira 
que, real^ando as lesoes (como tumores associados a agua livre), elas aparecem brilhantes nas 
imagens ponderadas em T1. 


Ao se avaliar a adequa^ao dos agentes de contraste, sua suscetibilidade magnetica deve ser 
levada em considerafao. A suscetibilidade magnetica e uma propriedade fundamental da materia 
que e definida como a capacidade que o campo magnetico externo tern de afetaro nucleo de um 
atomo e/ou magnetiza-lo. Entre os efeitos da suscetibilidade magnetica, estao o diamagnetismo, 
paramagnetismo, superparamagnetismo e ferromagnetismo. Como foi discutido no Capftulo 9: 

substancias diamagneticas, como ouro e prata, apresentam efeitos negativos I eves sobre o 
campo magnetico local no interior do nucleo 

substancias paramagneticas, como os quelatos de gadolmio, apresentam efeito positive sobre 
o campo magnetico local 

substancias superparamagneticas, como os oxidos de ferro, apresentam grandes momentos 
magneticos, suscetibilidade positiva (maior que das substancias paramagneticas) e criam dis- 
turbios importantes nos campos magneticos locais 

substancias ferromagneticas, como o ferro, apresentam alta suscetibilidade positiva, adquirem 
grandes momentos magneticos quando colocados em um campo magnetico e retem a magne- 
tiza^ao mesmo apos a remo^ao do campo externo. 

























Como substancias paramagneticas tem suscetibilidade magnetica positiva, constituem uma 
escolha adequada para um agente de contraste em RM. O gadolfnio, que quimicamente e um 
elemento trivalente da famflia dos lantanfdeos (grupo das terras-raras), e ideal porque em sua 
configura^ao espacial apresenta sete eletrons nao pareados e a capacidade de possibilitar uma 
troca rapida em um volume de agua. Eletrons nao pareados tem um momento magnetico (jx) que 
e 500 mil vezes maior que o do proton de hidrogenio. E esse grande momento magnetico que cria 
as flutuafoes nos campos magneticos locais. 

A agua no interior do organismo (como a agua livre associada a tumores) tem rota^ao muito 
mais rapida que a da frequencia de Larmor, resultando em um relaxamento ineficiente (tempos 
de relaxamento T1 eT2 mais longos). 

Quando a rotafao molecular cria as flutua^oes no campo magnetico em um valor de fre¬ 
quencia proximo a frequencia de Larmor, o tempo de relaxamento T1 dos spins da agua nas 
adjacencias e reduzido. Isso resulta no aumento da intensidade do sinal da agua em imagens 
ponderadas em T1. Por isso, o gadolfnio e conhecido como um agente de realce em T1 . Outros 
agentes de contraste em T1 incluem o manganes - agente de administra^ao intravenosa usado na 
aquisifao de imagens hepaticas; e helio hiperpolarizado - um agenteT1 utilizado na avalia^ao da 
ventila^ao pulmonar (veja a Figura 11.7). 

Em bora algumas lesoes possam ser visualizadas sem a administrafao de agentes de contraste, 
e muito diffcil visualizar todas as lesoes sem o realce forneddo pelos agentes. Na Figura 11.3, a 
imagem na linha superior nao recebeu realce, enquanto a imagem do canto inferior esquerdo 
foi realfada com uma dose unica de gadolfnio. A lesao maior metastatica (identificada pela seta 
vermelha e localizada na regiao posterior esquerda do cerebro do paciente) e relativamente evi- 
dente, mesmo sem contraste. No entanto, as lesoes metastaticas menores (identificadas pela seta 



Axial T1, sem contraste 




Axial T1, apos dose 
simples de Gd 


Axial T1, apos dose 
dupla de Gd 


Axial T1, apos dose 
tripla de Gd 


Imagens axiais do cerebro, ponderadas em T1, em paciente com metastase. 








azul - localizada no lobo frontal esquerdo do cerebro do paciente; e pela seta amarela - no lobo 
parietal direito do paciente) sao praticamente invisfveis na imagem sem contraste. Para viabilizar 
a visualiza^ao de lesoes metastaticas menores, e necessario duplicar a dose (imagem central infe¬ 
rior). Para melhorar a visualizafao, pode ser necessario triplicar a dose (imagem inferior a direita). 
A dose do contraste sera discutida adiante, neste capftulo. 


Embora o gadolfnio seja considerado um agente T1, ele tambem pode ser empregado para 
encurtarT2 e, principalmente, T2*. Por isso, o gadolfnio tambem pode ser utilizado como agente 
de realce em T2. Quando e administrado gadolfnio paramagnetico durante a aquisi^ao de ima- 
gens dinamicas do cerebro (adquiridas como imagens ponderadas em T2*), podem ser coletadas 
informafoes sobre perfusao. Por defini^ao, perfusao e o suprimento sangufneo para um volume 
de tecido. O grau de perfusao pode ser avaliado rastreando-se a captafao do meio de contraste 
no tecido que esta sendo examinado (veja o Capftulo 12). 


Quando meios de contraste sao usados em RM, nao e o agente em si que e medido, mas o efeito que 
causa. Em RM, e a fun^ao do agente nos tecidos relacionados que determina o realce na imagem. 

O efeito de uma substancia sobre a taxa de relaxamento e conhecido como reiaxividade. Como 
foi dito, as moleculas de agua tern uma frequencia de rota^ao muito mais rapida que a frequencia 
de Larmor, o que resulta em relaxamento ineficiente e permanencia da coerencia de fase. Os tem¬ 
pos T1 eT2 sao diretamente afetados pelos campos magneticos locais, e qualquer substancia que 
afeteTI afeta tambem T2. Visto que o tempo de relaxamento T1 curto e o tempo de relaxamento 
72 longo aumentam a intensidade do sinal, e como sao efeitos opostos , era de se esperar que fosse 
diffcil encontrar uma substancia que pudesse, ao mesmo tempo, encurtar o tempo T1 e deixar 
T2 mais longo. 

A reiaxividade e expressa pela seguinte equa^ao: 

(1/T1 Jobservado = (P) (l/TIJreal^ado + (1 - P) (1/T1)vo!ume de agua 

e 

(1/T2)observado = (P) (1/T2)real£ado + (1 - P) (1/T2)voIume de agua. 

As equafoes de reiaxividade mostram que o inverso de T1 em volume de agua combinado com 
um agente de realce de contraste resulta em novo valor de reiaxividade, (1/T) real^ado. Pea fra- 
£ao ou a concentrafao da substancia, portanto, a medida que a concentra^ao aumenta, o efeito 
do agente tambem aumenta. A equa^ao mostra tambem que T1 e T2 sao igualmente afetados 
por agentes de contraste. No entanto, como o tempo de relaxamento T2 de fluidos biologicos 
(de aproximadamente 100 ms) e muito menorque o tempo de relaxamento T1 (de aproximada- 
mente 2.000 ms), e necessaria uma concentra^ao efetiva mais alta de agente de contraste (ou 
uma sequencia de imagens de alta suscetibilidade) para produzir encurtamento significativo em 
T2. Embora pare^a impossfvel que um mesmo tecido apresente T1 curto e T2 longo (uma vez 
que tern efeitos opostos), e possfvel que determinado tecido, por ser constitufdo por diversas 
substancias, apresente tais caracterfsticas. Por exemplo, a metemoglobina - um componente de 
hemorragias - apresenta esse tipo de tempo de relaxamento, com T1 curto eT2 longo. Por isso, 
a metemoglobina aparece brilhante em imagens ponderadas emTI e tambem aparece brilhante 
em imagens ponderadas em T2. 



Historicamente, a maioria dos agentes a base de gadolfnio comercializados exibia propriedades 
de reiaxividade semelhantes, determinadas pela quantidade de gadolfnio presente. Recentemente, 
surgiram no mercado novos agentes de gadolfnio que apresentam reiaxividade mais alta para 


a mesma dose. Esses agentes de alta relaxividade foram elaborados de modo a viabilizar uma 
melhor visualizaqao da patologia e/ou a possibilidade da utiliza^ao de doses mais baixas. Um 
desses agentes, Gd-BOPTA (MultiHance®) e usado ha varios anos e foi aprovado pela a agenda 
norte-americana Food and Drug Administration (FDA) para uso nos Estados Unidos. Quando se 
utilizam agentes de alta relaxividade, como o Gd-BOPTA, a capacidade de relaxamento e essen- 
cialmente o dobro daquela dos agentes de realce convencionais. Isso oferece a vantagem de for- 
necer maior evidencia a lesoes em uma dose determinada ou, na angiorressonancia magnetica 
(ARM), um sinal mais forte de pequenos vasos (Figura 11.4). 
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A dose recomendada de gadolfnio e de 0,1 milimol por quilograma (mmol/kg) de peso cor¬ 
poral, equivalente a 0,2 m^/kg. Alguns agentes especfficos receberam a aprova^ao da FDA para 
doses de ate 0,3 mmol/kg ou tres vezes a dose comparada com a maioria dos agentes a base de 
gadolfnio. A dose letal (DL - dose necessaria para matar metade da populaqao de uma pes- 
quisa) determinada em estudos com ratos fica entre 6 mmol/kg e 20 mmol/kg. As doses usadas 
na pratica clfnica nunca se aproximam desses valores. 

Alem dos aspectos relacionados com a seguranfa, devem ser consideradas tambem as ques- 
toes relacionadas com a avaliafao clfnica a qua! se destinam. A medida que a dosagem e aumen- 
cada (art certo ponto), a capacidadede visualizafao de estruturas e das lesoes tamtam aumenta. 
Com os agentes convencionais de gadolfnio, a dose otima se baseia no peso corporal. Agentes 
de alta relaxividade podem, em alguns casos, criar um aumento na intensidade do sinal que, de 
outra maneira, exigiria uma dose dupla de um agente padrao (Figura 11.4). E essencial ter cau- 
tela ao calcular a dose, ao escolhero tipo de contraste utilizado e ao documentar tanto o agente 
quanto a dose para otimizar o diagnostico por imagem. 

Algumas institutes optam pela administra^ao de uma dose padrao para todos os pacientes 
de, por exemplo, 10 rc\l. Esse metodo de contraste e inaceitdveL Ao considerar o efeito de uma 
dose sobre as imagens de RM contrastada, observe as imagens que ilustram a Figura 11.3. A ima¬ 
gem na linha superior nao tern contraste. Com relafao as imagens na linha inferior, a da esquerda 
recebeu dose unica de gadolfnio; a do centro, o dobro da dose; e a da direita, o triplo. Imagine 



Figura ' Imagens das arterias renais. A imagem a esquerda foi adquirida com uma dose de 20 mf de 
um novo agente (de alta relaxividade). A imagem a direita com gadolfnio convencional na dose padrao para 
ARM (40 m£). 



um paciente de 90 kg. Se administrarmos nesse uma dose de 10 mi, a dosagem efetiva e essencial- 
mente a metade da dose recomendada. Nesse caso, poderiam nao ser visualizadas varias lesoes 
na aquisiqao de imagens com contraste. Observe a diferenqa na capacidade de visualizaqao das 
lesoes com uma dose simples, dupla e tripla de gadolfnio padrao. Por essa razao, e fundamental 
calcular a dose (por peso corporal) e documentar essa dosagem e o tipo de contraste adminis- 
trado. 

E aceitavel que um tecnico ou tecnologo administre os agentes de contraste durante procedi- 
mentos de aquisi^ao de imagens (radiografias, TC, RM). Contudo, de acordo com um informe 
tecnico (White Paper on MRI Safety) do American College of Radiology (ACR): 

O ACR aprova a injegdo de material de contraste e nt'veis diagnostics de radiofdrmacos por tecnicos em 
radiologia certificados e/ou tecnologos sob a supervisao de um radiologista ou outro medico designado que 
esteja presente e imediatamente a disposigdo, se a prdtica estiverem conformidade com a reguiamentagao 
institucional e estadual. 

Para seguir o que preconizam as recomendaqoes do ACR, e obrigatoria a presenqa de um 
medico durante a injefao de qualquer agente de contraste. 


O gadolfnio pertence ao grupo das terras-raras (lantamdeos), sendo mais comumente conhe- 
cido como metal pesado. Na natureza, os metais pesados incluem o chumbo e o mercurio, que 
podem ser letais para os seres humanos. Ions metalicos com eletrons Jivres tendem a se acumular 
em teddos com afinidade natural por metais (sftios de ligaqao). Os sftios de ligaqao do gadolfnio 
no corpo humano incluem membranas celulares, protefnas de transporte, enzimas e matriz ossea 
(e/ou sistema reticuloendotelial: pulmoes, ffgado, baqo e ossos). Como o organismo nao e capaz 
de excretar esses metais, eles podem permanecer nos tecidos por longos perfodos. O gadolfnio em 
seu estado natural e muito toxico e um veneno cumulativo. 

Por sorte, ha substancias, conhecidas como quelatos, com grande afinidade por fons meta¬ 
licos. O quelato (do grego khele, que significa garra) se liga a alguns sftios dispomveis do fon 
metalico. O primeiro quelato que se mostrou efetivo como meio de contraste em RM foi o 
DTPA (acido dietileno triamino pentacetico). O DTPA se conecta a oito de cada nove sftios de 
ligaqao do fon de gadolfnio, deixando o nono livre para que as moleculas de agua se aproxi- 
mem do material paramagnetico. Quando o fon de gadolfnio se liga a um quelato, a toxicidade 
e drasticamente reduzida e o produto pode ser rapidamente excretado pelo organismo. Em 
pacientes com funfao renal normal, a meia-vida biologica do gadolfnio e de menos de 2 h. 
Contudo, esse tempo pode ser maior em pacientes com disfunfao renal. Como cada tipo de 
agente a base de gadolfnio e diferente, qualquer um que ministre agentes de contraste precisa 
ler as instrufoes do fabricante para obter informaqoes sobre possfveis efeitos colaterais, rea- 
foes e contraindicates. 

Sao varios os agentes paramagneticos a base de gadolfnio aprovados para uso nos EUA e no 
mundo (Figura 11.5 e Tabela 11.1). A diferenqa entre os agentes e determinada pelo quelato 
que formam. Alguns agentes sao moleculas lineares, outros, moleculas macrocfclicas; alguns sao 
ionicos, outros, nao ionicos. A maioria dessas substancias e excretada pelos rins. Existe, ainda, 
outro quelato de gadolfnio, o gadobenato de dimeglumina, conhecido pelo nome de Gd-BOPTA, 
que e usado na Europa ha varios anos e recentemente foi disponibilizado nos EUA. Seu uso 
tern se mostrado promissor para a aquisiqao de imagens do ffgado, uma vez que e excretado 
pelos rins, mas tambem, em menorgrau, pelo sistema hepatobiliar. E um agente de alta relaxivi- 
dade, maior que a dos agentes a base de gadolfnio convencionais. Dada sua alta relaxividade, o 
Gd-BOPTA administrado em dose padrao (0,1 mmol/kg), fornece o mesmo realce que uma dose 
dupla (0,2 mmol/kg) dos agentes convencionais. Se, contudo, for administrada metade da dose 
(0,05 mmol/kg), o realce sera semelhante ao da dose padrao (0,1 mmol/kg) de gadolfnio conven- 
cional (Figura 11.4). O nome comercial desse agente e MultiHance®. Tres agentes lineares ionicos 
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Figura 11 Agentes paramagneticos a base de gadolmio. As “moleculas circulares”, como Gd-DOTA, Gd- 
HP-DO A e Gd-BT-DO A, sao conhecidas como “macrocfclicas”. As outras, como moleculas “lineares”. 


(Gd-BOPTA, Gd-EOB-DTPA e gadofosveset) sao excretados, em graus variados, tan to pel os rins 
quanto por mecanismos hepatobiliares. 

Diferentemente dos contrastes iodados, ha poucas considera 9 oes sobre seguran^a em rela^ao 
aos agentes de contraste de gadolmio. Uma delas e a estabilidade dos quelatos de gadolmio. 
Como discutido anteriormente, o gadolmio e um metal pesado, portanto, tdxico. Para tornar 
























































































































Tabela 11.1 Comparafao dos tipos de quelato de gadolfnio usados dentro e fora dos 
EUA com nome generico, nome comercial, estrutura molecular e carga eletrica. 


Uso dentro dos EUA 

Gd-DTPA 

Acido gadodentico 

Magnevist® 

Molecula linear 

lonlca 

Gd-HP-D0 3 A 

Gadoteridol 

Prohance® 

Molecula macrocfclica 

Nao ionica 

Gd-DTPA 

Gadodiamida 

Omniscan® 

Molecula linear 

Nao ionica 

Gd-DTPA-BMEA 

Gadoversetamida 

Optimark® 

Molecula linear 

Nao ionica 

Gd-BOPTA 

Acido gadobentetico 

MultiHance® 

Molecula linear 

Ionica 

Gd-EOB-DTPA 

Acido gadoxetico 

Eovist® (ou 
Primovist®, fora 
dos EUA) 

Molecula linear 

Ionica 

Gd-DTPA 

Gadofosveset 

trissodico 

Vasovist® 

Molecula linear 

Ionica 

Uso fora dos EUA 
Gd-BT-DCXA 

Gadobutro! 

Gad ovist® 

Molecula macrocfclica 

Ionica 



(aprovado no 
Canada) 



Gd-DOTA 

Acido gadoterico 

Dotarem® 

Molecula macrocfclica 

Ionica 


segura sua utilizafao como agente de contraste, ele e ligado ou quelato a uma molecula. A esta- 
bilidade do quelato e uma questao importante em rela^ao a seguran^a. E razoavel pensar que, 
se a molecula nao for estavel (ou seja, se o gadolfnio se separa facilmente do quelato), apenas o 
gadolfnio sera encontrado no organismo. Questoes adicionais de seguran^a serao discutidas na 
proxima se^ao. 

Toda vez que agentes de contraste sao administrados durante a aquisifao de imagens (radio- 
grafias, TC ou RM), ha risco da ocorrencia de um efeito adverso. Os eventos adversos podem ser 
considerados um efeito ou rea^ao colateral, podendo ser classificados em (eves, moderados ou 
graves. 


Antes da aprovafao pela FDA dos agentes de contraste a base de gadolfnio, as pesquisas 
mostravam que aproximadamente 80% do gadolfnio sao excretados pelos rins em 3 h, e 98% sao 
recuperados nas fezes e na urina em 1 semana. Com o resultado dessas pesquisas, ficou claro que 
o contraste de gadolfnio e excretado do corpo porvia urinaria. Ate recentemente, acreditava-se 
que o uso do gadolfnio era indicado e considerado seguro para todos os pacientes, incluindo os 
com comprometimento da fun^ao renal. Em 2006, um estudo dinamarques levantou preocupa- 
foes serias sobre o uso de agentes de contraste a base de gadolfnio para procedimentos de RM e 
ARM em pacientes com insuficiencia renal. Esses pacientes apresentaram uma condifao denomi- 
nada fibrose sistemica nefrogenica (FSN). 

Pacientes com insuficiencia renal que receberam gadolfnio desenvolveram uma condi^ao cuta¬ 
nea (espessamento intense) diagnosticada erroneamente como esclerodermia. Gramas a pesqui¬ 
sas adicionais, a condigao se tornou conhecida como dermopatia fibrosante nefrogenica (DFN). 
Outras investigates revelaram que tai condiga° afeta nao apenas a pele, mas tambem os siste- 
mas de orgaos. Ao alcan^ar esse ponto, passa a ser conhecida como fibrose sistemica nefrogenica 
(FSN): uma condifao fatal prattcamente incuravel. Embora o tratamento possa ajudar, tern de 
ser administrado imediatamente. Infelizmente, porem, muitos sinais e sintomas de FSN se mani- 




festam apenas dias ou semanas apds a administraqao do contraste. Ate a presente data, nenhum 
caso de FSN foi relatado em pacientes com funqao renal normal. Por esses motivos, o gadolmio e 
contraindicado e se constitui em precauqao relativa para pacientes com insuficiencia renal. 


O gadolfnio nao e o unico elemento qufmico que poderia ser considerado urn agente de con¬ 
traste em RM. Outros elementos, como manganes e oxidos de ferro, comprovadamente provo- 
cam alterafoes nos tempos de relaxamento T1 eT2. Por isso, podem ser utilizados como agentes 
de contraste em RM. Esta seqao fornece uma visao geral de agentes atuaimente empregados 
como meios de contraste em RM. 


II fill II I C 

Embora nao sejam comumente utilizados, ha alguns agentes que sao empregados como con¬ 
traste T1 na RM. Entre eles, estao o manganes, usado para a aquisiqao de imagens hepaticas; e 
o gas helio hiperpolarizado de inalafao, para a aquisiqao de imagens dos pulmoes. Esses agentes 
encurtam T1 e, portanto, aparecem brilhantes nas imagens ponderadas em T1. O manganes e 
absorvido pelas cAlulas de Kupffer no ffgado. Neste caso, as Areas saudAveis do ffgado serao con- 
trastadas e as lesoes permanecerao escuras (Figura 11.6). Imagens pufmonares contrastadas sao 
mostradas na Figura 11.7 e apresentam informafoes sobre a “ventila^ao” dos pulmoes. 
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Atuaimente, os agentes de contraste gastrintestinais nao sao tao empregados quanto os agen¬ 
tes intravasculares, mas seu uso pode aumentar no futuro. Agentes orais de contraste tern sido 
pesquisados para realqar os intestines. Os oxidos de ferro (escuro nas imagens ponderadas em 
T2) e as substancias lipfdicas (brilhantes nas imagens ponderadas em T1) tern sido utilizados 
por via oral na tentativa de efetivamente realgar o trato gastrintestinal (Figura 11.8). Entretanto, 
em decorrencia da peristalse constante, agentes positivos (aqueles que tornam os intestinos bri¬ 
lhantes) aumentam tambem os artefatos de movimento. O uso de substancias antiespasmodicas 
ajuda a desacelerar a peristalse, e/ou o emprego de tecnicas de aquisifao de imagens ultrarrapi- 
das reduzem os artefatos. 

Antigamente havia um agente chamado perfluorcarbono (Perflubron®) que tornava o intestino 
escuro nas imagens ponderadas em T2. O perfluorcarbono e uma substancia que retem oxigenio, 



Figura 1 1 . Imagem axial do ffgado, ponderada em T1, sem (a esquerda ) e com (a direita) administrafao de 
contraste a base de manganes (Teslascan®). Observe que a imagem com contraste (d direita) mostra as areas 
normais do ffgado real^adas, tornando a lesao hepatica mais escura em rela^io ao parenquima hepatico 
saudaveL 








Figur; Imagem gradiente-eco dos pulmoes, ponderada em T1, apos inala^ao de gas helio hiperpola- 

rizado. O helio aumenta o sinal em T1 em imagens gradiente-eco, e, assim, podem ser obtidas informa^oes 
sobre a ventila^ao puimonar. 




Imagem coronal do abdome com contraste do intestino. 




portanto, e usado como substitute) do sangue durante cirurgias de transplante. Durante algum 
perfodo, esse agente foi aprovado pela FDA como meio de contraste para RM. No entanto, como 
raramente era utilizado, nao ha mais disponibilidade comercial para uso como agente de con¬ 
traste. Atualmente, algumas institutes usam sucos, como os de mirtilo ou de manga (para 
tornar o intestino escuro nas imagens ponderadas em T2) como agentes de realce. Tambem e 
utilizado gadolmio dilufdo (para tornar o intestino brilhante nas imagens ponderadas em T1) 
para realgar o intestino. Alem disso, soluqoes dilufdas de bario podem ser empregadas para fazer 
com que o conteudo intestinal apareqa escuro. O ar tambem e utilizado como efetivo agente de 
contraste negativo no reto. A apresenta^ao de um vazio de sinal no reto distendido, a prostata 
(nos homens) e o utero (nas mulheres) podem ser demonstrados com mais clareza na aquisi^ao 
de imagens da pelve. 


Quando os agentes de contraste a base de gadolmio se tornaram disponfveis no im'cio da 
decada de 1990, muitas pessoas acreditavam nao ser necessario o emprego de um meio de con¬ 
traste em RM por causa do alto contraste dos tecidos moles fornecido por esse exame. Na ver- 
dade, os meios de contraste encontraram seu lugar na pratica clmica diaria. Atualmente, entre 
as indicates cfmicas do uso do gadolmio para a aquisifao de imagens do cerebro, da coluna 
vertebral e do corpo, estao (mas nao se limitam a estas): 

turn ores (pre e pos-cirurgia) 
pre e pos-radioterapia 

• infeeqao 

• infarto 

• inflama^ao 

lesoes pos-traumaticas 

pos-cirurgia de disco intervertebral lorn bar 

ARM contrastada. 



Como outros agentes de contraste, o gadolmio nao consegue atravessar a barreira hematen- 
cefalica (BHE) mtegra. No entanto, o gadolmio e inestimavel na aquisiqao de imagens do sistema 
nervoso central (cerebro e medula espinal) dada sua capacidade de atravessar a BHE comprome- 
ttda. Como as lesoes estao associadas a soluqoes de continuidade na BHE, essas serao realqadas 
pelo gadolmio. Por isso, o gadolmio e comumente utilizado para avaliaqao de lesoes do SNC, 
tanto extra-axtais como intra-axiais. 


Lesoes fora da BHE sao denominadas extra-axiais e, como estao fora da BHE, apresentam 
realce normal. Essas areas incluem a foice cerebral, o plexo coroide, a glandula pineal, a hipofise e 
o infundfbulo cerebral. Outras estruturas com realce normal incluem vasos de fluxo lento, mucosa 
sinusal e estruturas musculares. Areas de fluxo sangufneo lento, como o seio cavernoso e o sis¬ 
tema de drenagem venosa, tambem podem ser realqadas. Portanto, gordura e fluxo lento muitas 
vezes sao confundidos com derivados sangumeos. Essas estruturas de realce normal devem ser 
reconhecidas pelo professional que faz o exame para que nao sejam erroneamente interpretadas 
como anormalidades. O diagnostico de outras lesoes extra-axiais, como neuromas do acustico 
e meningiomas, tern sido facilitado pelo uso de gadolmio (Figuras 11.9 e 11.10). Na hipofise, 
um macroadenoma e realfado rapidamente. Por outro lado, em decorrencia do adensamento 
celular associado aos microadenomas hipofisarios, estes tern aspecto denso em comparafao com 
o realce normal da hipofise saudavel (um orgao vascular). Alem disso, como a hipofise e rapida¬ 
mente real^ada, as imagens tambem devem ser adquiridas logo apds a administra^ao de realce. 




Figura 11.9 Imagem coronal de um pequeno neuroma do acustico, ponderada em T1, apos a administra^ao 
de gadolfnio. 



Imagem axial de um tumor cerebral, ponderada em T1, apos a administra^ao de gadolmio. 









Lesoes intra-axiais, como infartos e tumores cerebrais, sao realfadas por causa de comprome- 
timento da BHE (Figura 11.12). Em geral, o edema peri-infarto nao e realfado. Embora infartos 
recentes nao sejam real^ados ate que a BHE seja comprometida, algumas evidencias sugerem que 
avasculatura arterial cerebral e real^ada, portanto, qualquertipo deoclusao ou fluxo lento nesses 
vasos pode ser demonstrado. Visto que algumas lesoes cerebrais sao realfadas mais ientamente 
do que outras, e recomendavel que se realizem, no mfnimo, duas aquisigoes (frequentemente em 
pianos ortogonais) apos a administrafao do gadolfnio. 

Doen^a metastatica pode ser demonstrada pelo gadolfnio. Estudos mostraram que, em doses 
mais altas, o gadolfnio faz com que as lesoes metastaticas sejam mais evidentes. Como o manejo 
(e o tratamento) do paciente muda conforme a quantidade de lesoes metastaticas intracrania- 
nas, a capacidade de demonstrar essas lesoes e fundamental. 

Na Figura 11.3, a imagem na iinha superior nao tern contraste e a imagem a esquerda da linha 
inferior foi realgada com dose simples de gadolfnio. A lesao metastatica maior (identificada pela 
seta vermelha - localizada na regiao posterior esquerda do cerebro do paciente) e relativamente 
visfvel mesmo sem contraste. No entanto, as lesoes metastaticas menores (identificadas pela seta 
azul - localizadas no lobo frontal esquerdo do paciente; e pela seta amarela - lobo parietal direito 
do paciente) sao praticamente invisfveis na imagem sem contraste. Para que as lesoes metasta¬ 
ticas menores pudessem ser visualizadas, foi necessario dobrar a dose (imagem central da linha 
inferior). Para uma visualizafao ainda melhor pode ser necessario triplicar a dose (imagem direita 
da linha inferior). 

Perfusao e a microcircula^ao ou o aporte de sangue aos tecidos. A aquisi^ao de imagens de 
perfusao e a determina^ao do volume de sangue nestas areas, que, no entanto, e complicada 
porque menos de 5% dos protons teciduais sao intravasculares. Para que seja possfvel medir a 
perfusao, a intensidade do sinal nos spins pode ser suprimida ou incrementada. Isso pode ser 
conseguido pela introdufao de pulsos adicionais (conhecida como perfusao marcada) ou pela 
introdu^ao de agentes de contraste (veja o Capftulo 12). Agentes como gadoimio podem se loca- 
lizar no leito capilar e produzir grandes momentos magneticos na rede capilar, criando campos 
magneticos que se estendem para os tecidos adjacentes. Isso resulta em dados sobre a perfusao 
em pacientes com isquemia no parenquima cerebral e hepatico, e com infarto do miocardio. 


Lesoes na medula espinal podem ser visualizadas com o uso de gadolfnio (Figura 11.11). 
Embora essas lesoes algumas vezes possam ser detectadas sem o uso de gadolfnio, elas sao mais 
bem visualizadas com contraste a base de gadolfnio. Alem disso, o gadolfnio consegue evidenciar 
outras anormalidades como a siringomielia. Lesoes, como as da esclerose multipla (EM) e outros 
disturbios inflamatorios, incluindo AIDS e/ou abscessos, sao realfadas com o uso de gadolfnio. 
O realce nas placas de EM pode indicar atividade nessas. 

Quando sinais e sintomas reaparecem em pacientes submetidos a discectomia, e recomen- 
dado que seja realizada uma RM da coluna lombar com realce por contraste, pois esse exame 
consegue diferenciar tecido cicatricial de recidiva de hernia de disco. Realce sutil pode ser mos- 
trado no tecido cicatricial apds a discectomia. Inicialmente, apos a cirurgia, o tecido cicatricial e 
real^ado e o disco nao e. Entretanto, apds aproximadamente 30 minutos, o disco mostra sinais 
de realce. Por esse motivo, e recomendavel realizar o exame imediatamente apds a administra^ao 
do contraste quando existe a suspeita de tecido cicatricial. 

Com o uso do gadolfnio, lesoes metastaticas nos ossos sao evidenciadas mais claramente, 
assim como lesoes nas vertebras podem ser bem visualizadas (Figuras 11.12 e 11.13). O realce 
consegue aumentar a intensidade do sinal da lesao ossea em relafao a medula ossea saudavel, 
tornando a lesao isointensa no que se refere ao osso saudavel. Se for necessaria a avalia^ao de 
lesoes osseas com o uso do gadolfnio em imagens ponderadas em T1, devem ser utilizadas tec- 
nicas de supressao da gordura. Como o gadolfnio torna brilhante o sinal da lesao e a gordura 
presente na medula ossea tarn bem e brilhante, fica diffcil visualizar a lesao. Portanto, o uso de tec- 
nicas de supressao de gordura anula o sinal da gordura na medula, possibilitando a visualiza^ao 
intraossea. 



Figura 1 . [magens no piano sagital da coluna lombarcom metastase ossea, mostrando imagem ponde- 
rada em T1 (no alto, a esquerda ); imagem ponderada em T2 (no alto, no centro); imagem STIR (no alto, a direita ); 
imagem ponderada em T2 com FOV retangular (embaixo, a esquerda); imagem ponderada em T1, com realce, 
apos a administrate de gadolfnio (embaixo, no centro ); imagem ponderada em T1, apos a administrafao de 
gadolfnio com satura^ao de gordura (embaixo, a direita). 




> 



Imagem axial de uma vertebra lombarj ponderada em T1 sem gadolfnio. Metastases osseas 
sao observadas. 










imira 


Imagem adquirida do mesmo paciente da Figura 11.12 apos a administra^ao de gadolmio. O 


realce e bem visualizado. 


Muitas lesoes no corpo podem ser visualizadas em sequencias ponderadas em T1 e tambem 
em T2, sem o uso de agentes de realce de relaxamento. No entanto, sao as imagens com contraste 
das estruturas viscerais do abdome, com a aquisifao dinamica, que tipicamente ajudam a esta- 
belecer o diagnostico. O emprego do gadolmio em imagens do corpo vem crescendo. Embora o 
contraste nao produza realce em todo tipo de lesao no corpo, o gadolmio tern mostrado alguns 
efeitos promissores. 


Na RM do abdome, o gadolmio tern sido utilizado para estudos de perfusao nos rins, ffgado, 
bafo, pancreas, suprarrenais e estruturas vasculares e pelvicas. Como o ffgado, o ba^o e os rins 
sao orgaos muito vascularizados, o meio de contraste real 9 a essas estruturas quase que ime- 
diatamente ap 6 s a administrate) (Figura 11.14). Por isso, recomenda-se a aquisigao rSpida de 
imagens. O realce dinamico com a aquisigao rapida de imagens pode ser usado na avalia^ao de 
estruturas viscerais e vasculares no abdome. 

Quando a RM e realizada para investigar lesoes no ffgado, a cronologia e essencial (Figura 11.15). 
A maioria das lesoes no ffgado e irrigada por arterias. Nesse caso, a primeira passagem do con¬ 
traste evidenciara lesoes hepaticas realfadas. Nesse caso, as lesoes malignas serao mostradas na 
primeira passagem apos a injefao. Como 85% do suprimento sangufneo hepatico provem da veia 
porta, a segunda passagem “inundara” o parenquima hepatico e, assim, escondera as lesoes. 
Durante a segunda passagem, tanto o ffgado quanto a patologia serao real^ados, portanto, se 
mostrarao isointensos nas imagens por RM. 

O fluxo nas arterias do abdome pode ser visualizado por ARM contrastada (ARM-CE) 3DT1 
em sequencia gradiente-eco com apneia apos a administrafao de gadolmio (Figuras 11.16, 11.17 
e 11.18). O pico das diferen^as de contraste ocorre logo apos a administrafao, e, dois minutos 
apos a injefao, as lesoes comegam a se mostrar isointensas em rela^ao ao parenquima saudavel 



Sem gadolinio Primeira passagem Segunda passagem Terceira passagem 



Figura 11.1- A cronologia (timing) e essencial para a obten^ao de boas imagens abdominais. O realce e 
otimo na sequencia de aquisi^ao de imagens de primeira passagem, quando o ba^o aparece mais brilhante 
que o ffgado; o ba^o apresenta realce mosqueado e apenas o cortex renal e real^ado. Na segunda passagem, 
o ffgado e o bafo se mostram isointensos (na mesma cor de cinza) e os rins estao perfundidos. Na terceira 
passagem, as estruturas viscerais estao come^ando a “desbotar”. 


Lesao 


Hemangioma 



Primeira passagem 


Segunda passagem 


Figura ' Imagens por RM do abdome (ffgado) durante 
tres fases apos a injeqao de gadolfnio. Observe que, na primei¬ 
ra fase (primeira passagem), a lesao no ffgado e realfada. A 
lesao representa um cancer hepatico realfando rapidamente. 
Durante a segunda fase (segunda passagem), o ffgado e a 
lesao estao isointensos. Na terceira fase (terceira passagem), 
outra lesao e real^ada. Essa lesao representa um hemangioma 
benigno com realce tardio. 



Terceira passagem 









Vasos abdominais apos a administra^ao de gadolmio - fase arterial 



Vasos abdominais apos a administra^ao de gadolmio - fase intermediaria. 








Vasos abdominais apos a administrate de gadolfnio - fase venosa. 


dos orgaos. Por esse motive, devem ser realizadas aquisigoes rapidas quando sao obtidas ima- 
gens do abdome, de modo a maximizar os efeitos do realce de contraste. Para lesoes vasculares, 
e fundamental a aquisiqao de imagens rapida e 3D. 

Nas imagens cardfacas, os infartos do miocardio sao realqados. Isso pode ser mais bem 
visualizado em sequencias de perfusao cardfaca, as quais sao adquiridas dinamicamente com 
realce (gadolfnio) para a investigate de infarto do miocardio em repouso e durante estresse 
ffsico, ou por indufa° farmacologica (veja o Capftulo 8). 

Nas imagens de mamas, o uso de gadolfnio seguido por repetidas aquisiq6 es rapidas (com 
saturate de gordura e/ou tecnicas de subtra^ao) tern se mostrado util na determinate da 
natureza de lesoes suspeitas no tecido mamario (Figura 11.19). Imagens de mamas exigem tecni- 
cas de alta resoluqao - para avaliar a arquitetura da lesao bem como imagens rapidas - para 
avaliar a hemodinamica. E provavel que lesoes de arquitetura espiculada sejam malignas. Lesoes 
que sao realfadas rapidamente e “desbotam” rapidamente sao consideradas malignas. Portanto, 
muitas lesoes que mostram realce rapidamente e/ou sao espiculadas sao consideradas malignas. 
Alem disso, essa tecnica parece mostrar lesoes multifocais que nem sempre sao evidenciadas na 
mamografia convencional. 


O tempo total do exame pode se alongar com o uso de contraste intravenoso na RM porque 
sao realizadas sequencias adicionais apos o contraste. Na maioria dos casos, devem ser executa- 
das sequencias ponderadas em T1 eT2 antes do uso do gadolfnio, seguida pela administrate* do 
contraste e uma ou mais series ponderadas em T1. Sequencias multiplas em T1 apos o contraste 
podem ser usadas nas imagens dinamicas das mamas, do abdome e do torax. As sequencias mul¬ 
tiplas tambem sao uteis para a avalia^ao de lesoes cerebrais em diferentes pianos de aquisiqao 
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Imagens sagitais de mamas, ponderadas em T1, adquiridas sem (a esquerda) e com (a direita) 
gadolfnio. Observe que a lesao e realfada na imagem d direita, apos a injefao de gadolfnio. 


de imagens. O gadolfnio aprimorou a visualizaqao dessas lesoes em muitos casos e viabilizou a 
delineaqao mais precisa das lesoes em imagens ponderadas em T1. 

O aumento no uso dos agentes de contraste elevou a responsabilidade do operador do sis- 
tema. O operador deve conhecer a dosagem, a cronologia e os possfveis artefatos de imagem 
associados aos agentes de realce de contraste. O tecnico em radiologista ou o tecnologo deve 
compreender que lesoes (do mesmo modo que estruturas saudaveis, como vasos de fluxo lento 
e outras estruturas) podem ser realfadas por agentes de contraste. Artefatos de movimento de 
fluxo aumentam com o uso do gadolfnio e devem, portanto, ser antecipados e compensados pelo 
operador, especialmente na aquisiqao de imagem de areas muito vascularizadas do corpo. Alem 
disso, o gadolfnio deve ser combinado com tecnicas de supressao de gordura, no caso de suspeita 
de que o aumento do sinal produzido pelo realce tornar-se-a isointenso com relaqao a tecidos 
gordurosos. Final mente, concentrates diferentes de gadolfnio afetam o contraste da imagem e 
produzem um efeito de camadas na bexiga. 
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Tecnicas de Imagem Funcional 


■ Introdugao, 337 

■ Imagem ponderada por difusao (DWI), 337 

■ Imagem de perfusao, 342 

■ Ponderagao em suscetibilidade 
magnetica (SWI), 343 

■ Aquisigao de imagens funcional, 343 


■ RM intervene!onista, 344 

■ Espectroscopia por RM (ERM), 346 

■ Imagens do corpo inteiro, 348 

■ Microscopia por RM (MRM), 349 


Introdugao 

Os capftulos anteriores apresentaram as bases para a ressonancia magnetica (RM) por meio da 
descrigao das sequencias de pulso fundamentais e da formagao de imagem. O desenvolvimento 
tecnologico de sistemas de hardware e software possibilitou sequencias de imagem ultrarrapidas 
da ordem de milissegundos. Sequencias ultrarrapidas viabilizam uma faixa de abrangencia quase 
ilimitada de aplicagoes que nao seriam possfveis por sequencias de imagem por RM convencio- 
nal. A maioria desses avangos e coletivamente chamada de tecnicas de imagem funcional porque 
capacita o emprego da RM para a avaliagao funcional e fisiologica, em oposigao a aquisigao de 
imagens estrutural convencional. 

Entre as aplicagoes, estao: 

• imagem ponderada em difusao (DWI, diffusion weighted imaging) 

• imagem de perfusao 

• imagem cerebral funcional (fRM) 

• imagem do movimento e perfusao cardfacos em tempo real (descrita no Capftulo 8) 

• espectroscopia por ressonancia magnetica (ERM) 

• imagem do corpo inteiro 

• RM com microscopia (MRM). 

Este capftulo descreve as tecnicas de imagem funcional e suas aplicagoes. 



Difusao e o termo empregado para descrever o movimento de moleculas no espago extracelular 
decorrente da movimentagao termica aleatoria, a qual e restrita a limites como ligagoes, membra- 
nas e macromoleculas (Figura 12.1). Algumas restrigoes no processo de difusao sao direcionais, 
dependendo da estrutura dos tecidos, e a difusao tamb£m pode ser restrita por uma patologia. 
O deslocamento efetivo das moleculas que se difundem por uma area de tecido por segundo 
e chamado de coeficiente de difusao aparente (ADC, apparent diffusion coefficient). Em areas de 
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Difusao livre na agua 



Restrigao da difusao 


Figura 1 2.1 Difusao livre e restrita na agua. 


difusao restrita, o ADC e baixo, enquanto em areas de difusao livre e alto. Uma sequencia pode 
ser sensibifizada por esse movimento por meio da aplicagao de dois gradientes, um em cada lado 
do pulso de radiofrequencia (RF) de 180°. Isso funciona de maneira similar a ARM por contraste 
de fase (veja o Capftulo 8), no sentido de que spins estacionarios nao vao adquirir alteragao de 
fase efetiva apos a aplicagao dos gradientes. Spins em movimento, no entanto, vao adquirir essa 
mudanqa de fase que resultard na perda de sinal. Na aquisiqao de imagens por difusao, o cecido 
normal que exibe ADC alto tern intensidade de sinal mais baixa do que o tecido com patologia, 
que tem um ADC baixo, visto que as moleculas em seu interior tern movimentagao livre, enquanto 
na presenga de uma patologia ocorre restrigao da difusao. 


Saiba mais: a difusao e outro tipo de ponderagao 

A mudanga de sinal depende do ADC do tecido e da potencia, da duragao e do intervalo dos gra¬ 
dientes (coletivamente chamados de fator/valor b, e e similar ao VENC (velocity encoding), na ARM por 
contraste, veja o Capftulo 8). No Capftulo 2, foi discutido de que maneira os parametros de contraste 
extrfnsecos, como TR e TE, controlam o grau com que parametros de contraste intrfnsecos, como T1, T2 
e densidade protonica, contribuem para o contraste geral da imagem. Por exemplo, oTE controla o grau 
de contraste em T2 que e observado na imagem. Na aquisigao de imagens por difusao, um parametro de 
contraste extrmseco (fator b) controla o grau com que o ADC de um tecido contribui para a ponderagao 
da imagem. Se TE e TR sao longos e b = 0, entao a imagem e ponderada em T2. 

Se, entao, elevarmos o fator b, a ponderagao da imagem muda de T2 para ponderagao por difusao. 
Isso quer dizer que a regiao apresentara alto sinal, nao por causa de seu longo tempo T2, mas porque 
tem ADC baixo. E por isso que essa tecnica e chamada de imagem ponderada por difusao (DWI, diffusion 
weighted imaging). Na verdade, e outro tipo de ponderagao. O fator “b” e expresso em unidades de s/mm 2 . 
Os valores tfpicos de “b” variam entre 500 s/mm 2 e 1.500 s/mm 2 . 


DWI e efeitos direcionais 

O gradiente de difusao discutido anteriormente pode ser aplicado ao longo dos tres eixos, 
individualmente ou em conjunto. Aquisigoes individuals com gradientes diferentes sensibilizam 
a sequencia de modo a restringir a difusao ao longo de um eixo especffico. Isso e util na obten- 
gao de imagens de areas com diferenga na diregao de difusao. O melhor exemplo ocorre com a 
substancia branca do cerebro, no qual os tratos de substancia branca tomam rotas especfficas 
pelo cerebro e pela medula espinal. O uso da DWI com aplicagao de determinado gradiente 
nos possibilita visualizar os tratos da substancia branca em imagens separadas. Tecidos com tal 
caracterfstica sao chamados artisotropicos; tecidos em que isso nao ocorre (como a substancia 
cinzenta) sao chamados isotropicos. 



























DWI e sequencias 

Na DWI, sao comumente utilizadas sequencias spin-eco nas quais os gradientes sao aplicados 
em cada um dos lados de um pulso de RF de 180° para sensibilizar a sequencia para modifi- 
ca^oes na difusao. Geralmente, sao utilizadas sequencias muito rapidas como SS-SE-EPI ( veja 
o Capftulo 5). Isso e feito nao porque a ocorrencia da difusao seja especialmente rapida, mas 
porque precisamos reduzir outros tipos de movimento como fluxo, para que apenas o movimento 
por difusao seja medido. Normalmente sao usadas sequencias SE-EPI single ou mufti-shot para a 
aquisifao de imagens em poucos segundos. No entanto, em areas com pouco artefato de movi¬ 
mento, pode ser usada uma sequencia spin-eco convencional. 

Como enumerados a seguir, sao dois os tipos de imagem DW. 

• As imagens de difusao ou trace, nas quais o tecido danificado e com difusao restrita (ADC 
baixo) e mais brilhante que o tecido normal, em que a difusao e livre (ADC alto). Isso ocorre 
porque os spins em tecidos com restri^ao sao refocalizados porque permanecem no mesmo 
lugar durante a aplicafao de ambos os gradientes. No entanto, em tecidos normais, nos 
quais a difusao e aleatdria, a refocaliza^ao nao e completa e os sinais sao cancelados. Se 
o movimento varia rapidamente, ocorre atenua^ao da difusao e perda de sinal nessa area. 
Consequentemente, o tecido anormal e mais brilhante que o tecido normal 

• Os mapas de ADC, que sao obtidos por meio de pos-processamento, calculando-se o ADC 
para cada voxel de tecido e alocando uma intensidade de sinal conforme o seu valor. Portanto, 
tecidos com restrifao, cujo ADC e baixo, sao mais escuros do que areas de difusao livre, que 
tern ADC e alto. O contraste e, portanto, o espelho de imagens trace. Isso e util quando o efeito 
residual T2 (T2 shine through) e um problema. 

O shine through ocorre quando lesoes ou areas com tempos de decaimento T2 muito longos 
permanecem brilhantes nas imagens DW ou trace. Portanto, e difTcil saber se representam ou nao 
uma area com restrifao de difusao. Com a produfao de mapas de ADC, e possfvel diferenciar as 
areas com ADC baixo das com tempo de decaimento T2 longo. Observe as Figuras 12.2 e 12.3. 



f igura 12.2 Imagem trace axial. A patologia retorna um sinal mais forte que o do tecido cerebral normal. 














Figura 12.3 Mapa ADC. A area de anormalidade agora tem baixo sinal, uma vez que tem ADC baixo. 


Na imagem trace , o tecido infartado e brilhante; enquanto no mapa ADC, e escuro. O mapa ADC 
possibitita a diferenciafao entre essa area e outras com alta intensidade de sina! observadas no 
mapa ADC. Essas areas representam tecidos com tempo de decaimento T2 longo, e nao com 
ADC baixo. 


Aplica^des de DWI 

O emprego mais comum da DWI e na aquisifao de imagens do cerebro apos um acidente 
vascular isquemico. No comedo de um acidente vascular cerebral (AVC), logo apos a manifesta- 
$ao da isquemia, mas, antes do infarto ou de dano permanente ao tecido, as celulas incham e 
absorvem agua do espa^o extracelular. Como as celulas estao cheias de moleculas grandes e de 
membranas, a difusao e restrita e o ADC do tecido e reduzido. Essas areas aparecem brilhantes 
nas imagens trace e tais altera^oes podem ser observadas minutos apos um acidente isquemico em 
oposifao a horas e ate dias nas tecnicas convencionais de RM. A RM por difusao pode mostrar 
lesoes isquemicas reversfveis e irreversfveis, ten do potencial para fazer a distinfao entre os teci¬ 
dos que podem ser recuperados e os com danos irreversfveis, antes da intervenfao terapeutica. 
Entretanto, o timing da RM por difusao e importante - ela pode visualizar apenas lesoes recentes, 
uma vez que a difusao da agua diminui apos dias da manifestafao do AVC. 

A DWI tambem pode ser usada para diferenciar lesoes malignas de benignas e tumores de 
edema e acidente isquemico. Isso e possfvel porque os processes patologicos tem valores dife- 
rentes de ADC. Alem disso, a DWI tem se mostrado uma ferramenta importante na aquisi^ao 
de imagens no cerebro de recem-nascidos, casos em que, muitas vezes, e diffcil fazer a distin^ao 
entre acidente isquemico e mielinizafao do cerebro. A DWI tambem tem sido usada para mapear 





o padrao de mieliniza^ao de lactentes pre-termo, para auxiliar na compreensao do processo e 
na maneira como eventos hipoxicos causam determinados tipos de dano cerebral. A anatomia 
dos tratos da substancia branca pode ser mapeada utilizando gradientes multidirecionais em 
imagens com tensor de difusao (DTI, diffusion tensor imaging) (Figura 12.4). Isso tem viabilizado 
imagens bem detalhadas da substancia branca in vivo e pode vir a possibilitar o uso de DWI para 
a aquisifao de imagens de determinadas patologias da substancia branca. 

Ha varios estudos em andamento sobre o uso de DWI em outras areas e patologias. Ate o 
momento, os estudos incluem: 

• caracterizafao de lesoes hepaticas como carcinoma hepatocelular, metastases e hemangio¬ 
mas 

• diferencia^ao entre tumores pancreaticos produtores de muco e outros tumores 

• caracteriza^ao de tumores das mamas e da prostata 

• aquisifao de imagens de lesoes musculoesqueleticas 

• aquisifao de imagens de dano ventricular esquerdo apos infarto do miocardio 

• distin^ao entre fraturas patoldgicas e traumaticas 

• sobreposiqao de DWI em imagens ponderadas em T1 para a combina^ao de dados estruturais 
e funcionais 

• avalia^ao de contusoes osseas. 

Fica claro que a DWI tem aplicaqoes em diversas areas do corpo e que seu uso crescera no 
futuro. 



Figura 12.4 imagem com tensor de difusao mostrando os tratos da substancia branca. 
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Medifoes da perfusao clmica podem ser feitas com o uso de radiofarmacos, porem como a 
RM e uma tecnica nao ionizante de alta resolufao espacial e temporal que pode ser registrada 
juntamente com informafoes anatomicas, ha um grande interesse em exames RM de perfusao. 
Perfusao e o fluxo sangufneo regional dos tecidos e e definido como o volume de sangue que flui 
em um grama de tecido. Perfusao e uma medida da qualidade do suprimento vascular de um 
tecido, e, como geralmente o suprimento vascular e o metabolismo estao relacionados, a perfu¬ 
sao tambem pode ser usada para medir a atividade tecidual. 

A perfusao 6 medida com o uso da RM por meio da marcafao das mol^culas de Sgua no 
sangue arterial durante a aquisifao de imagens. Essa marcafao pode ser conseguida por meio da 
administrafao de um bolus de contraste exogeno como o gadolfnio, ou pela saturafao dos pro¬ 
tons no sangue arterial com pulsos de RF de inversao ou de saturafao. Como a diferenfa entre as 
imagens com e sem marcafao e muito pequena, e indicado o emprego de metodos de aquisifao 
ultrarrapida de imagens para reduzir a ocorrencia de artefatos. Em seu tipo mais simples, as 
imagens de perfusao podem ser obtidas por meio de aquisifoes rapidas antes, durante e apos a 
administrafao intravenosa rapida de contraste. Nesse caso, sao obtidas diversas sequencias gra- 
diente-eco incoerente ultrarrapidas, com suspensao do folego, na mesma localizafao do corte. 
Como o gadolfnio encurta o tempo de recuperafao T1, estruturas viscerais de alta perfusao apa- 
recem brilhantes nas sequencias gradiente-eco rapidas ponderadas em T1. Essa tecnica e util na 
avaliafao de vfsceras como os rins, o ffgado e o bafo. 

Outra tecnica de avaliafao da perfusao usa a administrafao intravenosa de um bolus de gado¬ 
lfnio durante aquisi^oes ultrarrapidas ponderadas em T2 ou T2*. Nesse caso, o agente de con¬ 
traste causa um declmio transitorio no decaimento em T2 e T2* em torno da microvascula- 
tura perfundida com o contraste. Geralmente sao empregadas sequencias SS-GE-EPI, uma vez 
que produzem resolufao temporaria, necessaria para medir esse tipo de alteragao transitoria 
(Figura 12.5). Sequencias gradiente-eco EPI, especialmente quando utilizadas com deslocamento 
do eco (em queTE e mais longo queTR), maximizam os efeitos de suscetibilidade. Apos a aquisi- 
£ao dos dados, uma curva de decaimento do sinal e utilizada para verificar o volume de sangue, o 
intervalo transitorio e a medifao da perfusao. Essa curva e conhecida como curva de intensidade 
do tempo. As curvas de intensidade de tempo para imagens multiplas adquiridas durante e apos 
a administraqao do contraste sao combinadas para criar um mapa do volume sangufneo cerebral 
(VSC). 

A imagem de perfusao com a marcafao dos spins arteriais e outra tecnica de perfusao. Com 
ASL contfnua (CASL, continuous arterial spin labeling ), os spins arteriais sao atenuados por pulsos de 
inversao ou saturafao fora do FOV. Uma imagem sem marcafao tambem deve ser obtida como 
referenda. Nessa tecnica, a imagem de referenda e subtrafda da imagem com marcafao. A mar¬ 
cafao dos spins e uma alternativa nao invasiva a introdufao de agentes de contraste exogenos, que 
e potencialmente quantitativa. 


Aplica^oes da imagem de perfusao 

Essas tecnicas podem ser empregadas para a avaliafao de doenfas isquemicas ou metabolicas 
em repouso ou durante exercfcio. Alem disso, a malignidade de neoplasmas podem se refletir no 
aumento do metabolismo ou da perfusao tecidual. No mapa do VSC, as areas de baixa perfusao 
aparecem escuras (sinalizando AVC) enquanto areas de alta perfusao aparecem brilhantes (sina- 
lizando malignidade). Esse tipo de tecnica tern grande potencial para avaliafao da viabilidade 
dos tecidos e do metabolismo de orgaos vasculares como corafao, estruturas viscerais e cerebro. 
Em especial, padroes de perfusao caracterfsticos podem ser visualizados nos casos de carcinoma 
hepatocelular, metastases e hemangiomas. Em imagens renais, alterafoes focalizadas agudas 
podem ser observadas em casos de estenose da arteria renal com o uso de tecnicas de perfusao. 





Figura 12.5 Imagens de perfusao. 


A ponderagao por suscetibilidade usa as diferengas de suscetibilidade entre os tecidos para a 
geragao de contraste. Sao empregadas sequencias gradiente-eco com TE longo, e, assim, o sinal 
dos tecidos com suscetibilidade magnetica diferente se tornam fora de fase. Esse efeito de fase e 
usado para criar o contraste da imagem. 


Aplica^oes de SWI 

A SWI possibilita a aquisigao de imagens em pequenos voxels de vasos sangufneos e tecidos 
carregados de ferro e atualmente na pratica cl mica e mais util em casos de AVC e trauma. 


Aquisigao de imagens funcional 

A aquisigao de imagens funcional por RM (fRM) e uma tecnica rapida de RM que realiza 
a aquisigao de imagens cerebrais durante perfodos de atividade ou estimulagao e em repouso. 
Os dois conjuntos de imagem sao, entao, subtrafdos, demonstrando a atividade funcional do 
cerebro como resultado do aumento do fluxo sangumeo no cortex ativado. Quando essa tecnica 
comegou a ser empregada, a visualizagao do fluxo sangumeo era feita com o uso de agentes de 
contraste. Mais recentemente, porem, o sangue tern sido usado como um contraste interne. 











As propriedades magneticas do sangue sao importantes para a compreensao de tal tecnica. 
A Hemoglobina e uma molecula que contem ferro e transporta oxigenio no sistema vascular uma 
vez que o oxigenio se liga diretamente ao ferro. Em liga^ao com o oxigenio (na forma de oxi-hemo¬ 
globina), as propriedades magneticas do ferro sao em grande parte suprimidas, contudo, sem a 
iigafao com o oxigenio (deoxi-hemoglobina), a molecula se torna mais magnetica. Portanto, a oxi- 
hemoglobina e diamagnetica e a deoxi-hemoglobina e para magnetica. A deoxi-hemoglobina para- 
magnetica cria um campo magnetico heterogeneo a seu redor. Esse campo magnetico heterogeneo 
aumenta o decaimento em T2* e atenua o sinal das regioes que contem deoxi-hemoglobina. 

Em repouso, o tecido utiliza uma frafao substantial do sangue fluindo pelos capilares, de 
modo que o sangue venoso contem uma mistura quase equivalente de oxi-hemoglobina e deoxi- 
hemoglobina. Durante a pratica de exercfcio, no entanto, quando o metabolismo se eleva, a 
necessidade de oxigenio e maior e, consequentemente, ele e mais extrafdo dos capilares. Em teci- 
dos musculares, a concentra^ao de oxi-hemoglobina no sistema venoso pode ser muito baixa. 
O cerebro, entretanto, e muito sensfvel a baixas concentrates de oxi-hemoglobina, portanto, o 
sistema vascular cerebral aumenta o fluxo sangufneo para a area ativada. A oxigena^ao do sangue 
aumenta durante a atividade cerebral, e regioes especificas do cortex cerebral sao ativadas em 
tarefas especfficas. Por exemplo, enxergar ativa o cortex visual; ouvir, o cortex auditivo; fun^oes 
de tato, o cortex motor etc. Tarefas mais sofisticadas, como paradigmas confuses e outras que 
estimulam o raciocfnio, ativam outros cortices cerebrais. 

O efeito fisiologico mais importante, que produz alterafoes na intensidade do sinal MR entre 
perfodos de estfmulo e repouso e chamado BOLD ( blood oxigenation level dependent). O efeito 
BOLD explora as diferen^as entre a suscetibilidade magnetica da oxi-hemoglobina e da deoxi- 
hemoglobina, como resultado de aumento no fluxo sangufneo cerebral e do pouco ou nenhum 
aumento no consumo de oxigenio local que ocorre durante a estimula^ao. Como a deoxi-hemo¬ 
globina e paramagnetica, vasos que contem uma quantidade significativa dessa molecula criam 
heterogeneidades no campo local, causando defasagem e, consequentemente, perda de sinal. 
Durante a atividade, o fluxo de sangue para o edrtex aumenta, causando uma queda nos nfveis 
de deoxi-hemoglobina, o que resulta na redufao da defasagem e no correspondente aumento na 
intensidade do sinal. Esses efeitos tern vida curta, portanto requerem sequencias extremamente 
rapidas como EPI ou gradiente-eco rapida. Para explorar os efeitos em T2*, as imagens BOLD 
geralmente sao adquiridas com TE longo (40 a 70 ms), enquanto a tarefa e modulada em “on” 
e “off”. As imagens em “off” sao, entao, subtrafdas das imagens “on”, e e realizada uma analise 
estatfstica mais sofisticada. Regioes que tenham sido ativadas acima de determinado limiar sao 
sobrepostas a imagens anatomicas (Figura 12.6). Sao essas regioes que refletem a atividade cere¬ 
bral. Com o uso de sequencias EPI, as imagens podem ser coletadas em um tempo muito curto, 
portanto, em prinefpio, e possfvel conseguir alta resolu^ao temporal. Entretanto, a resolugao 
temporal e limitada por um borrao intrfnseco da resposta hemodinamica e por uma razao sinal- 
rufdo (SNR) finita. 

Independentemente das limita^oes, nao ha duvidas de que essa sofisticada tecnica aumenta 
nossa compreensao sobre o funcionamento cerebral e tern inumeras aplicafoes clfnicas, incluindo 
a avaliagao de um AVC, epilepsia, dor e problemas de comportamento. Ha tambem certo poten- 
cial para a imagem abdominal: particularmente, imagens BOLD tern sido empregadas para pre- 
ver necrose tubular renal e isquemia mesenterica. 


Alguns centros medicos ja utilizam a RM para procedimentos intervencionistas. A seguranfa 
inerente aliada k facilidade multiplanar da RM torna essa modalidade ideal para alguns procedi- 
mentos cirurgicos. Entretanto, para o desenvolvimento dessa tecnica, foram necessarias diversas 
modificafoes nas opfoes de hardware e software existentes. 

Dada a natureza restrita dos sistemas convendonais semicondutores, e necessario um design 
mais aberto de magneto que possibilite ao paciente o facil acesso durante o procedimento. 






Figura 12.6 Imagens BOLD do cerebro. As areas funcionais sao mostradas em vermeiho. 


Magnetos permanentes de baixo campo sao ideais do ponto de vista de acesso, mas a qualidade 
da imagem e os tempos de aquisifao restringem seu uso a intervenfoes mais simples. Um sistema 
intervencionista usa um semicondutor de 0,5 T na forma de dois aros circulares, que viabilizam 
o pronto acesso ao paciente e a aquisi^ao de imagens em tempo real (Figura 12.7). Esse sistema 
capacita: 

• aquisifoes intraoperatorias de imagens RM sem movimenta^ao do paciente 

• estereotaxia guiada por imagens online sem aquisifao de imagens pre-operatorias 

• acompanhamento “em tempo real” dos instrumentos no campo cirurgico registrado para ima¬ 
gens de RM 

• localizafao precisa da area sob exame (obtida pela triangulafao) 

• monitoramento contmuo do procedimento em tres dimensoes (utilizando os monitores no 
interior do tubo). 



Figura 12.7 Sistema magnetico intervencionista. 








Ressonancia Magnetica 




No entanto, essa e uma tecnica de alto custo. Bobinas de transmissao e recep^ao flexfveis 
foram especialmente projetadas para caber em torno da area de intervenqao possibilitando o 
acesso para a realizaqao do procedimento. Foram desenvolvidas molas endovasculares que via- 
bilizam o rastreamento em tempo real do interior dos vasos. Alem disso, todos os instruments 
cirurgicos devem ser feitos com material nao ferromagnetico e produzir o rnmirno de artefatos 
de suscetibilidade, de modo a nao obscurecer o campo cirurgico. O equipamento de anestesia e 
monitoramento tambem deve ser seguro para uso em ambiente de RM. 


Aplicafoes da RM intervencionista 

Independentemente das implicates associadas ao design e a seguranqa, a RM intervencionista 
tern sido utilizada em diversos procedimentos, entre elesr 



aquisiqao de imagens hepaticas e abla^ao de tumores 
aquisiqao de imagens das mamas e excisao de nodulos benignos 
exames ortopedicos e cinematicos 

manipulaqao e correqao de luxaqao congenita dos quadris 
biopsias 

cirurgia endoscopica funcional dos seios da face. 


Uma importante aplicaqao e a ablaqao de tumores com laser (na qual o calor e usado para a 
abla^ao do tumor) ou crioterapia (quando o frio extremo e empregado na ablaqao). A RM e a 
unica tecnica de imagem capaz de distinguir tecidos de diferentes temperaturas. Como o tempo 
de recuperaqao T1 e o tempo de decaimento T2 sao dependentes da temperatura, as alteraqoes 
de temperatura modificam o contraste da imagem. Por essa razao, tecnicas como terapia a laser 
e crioterapia podem ser monitoradas com o uso de RM. 

Terapia por laser intersticial (ILT) e uma tecnica terapeutica promissora, na qual a energia do 
laser e administrada por via percutanea em diversas profundidades do tecido. Anteriormente, a 
distribuiqao do calor proveniente do laser era diffcil de ser avaliada. O uso de sequencias EPI possi- 
bilitou o monitoramento deterapiasde induqao a. laser em tempo real, proporcionando um metodo 
nao invasivo de avaliaqao intraoperatoria da distribuiqao do calor durante ILT. De modo similar, 
a RM intervencionista tern enorme potencial na avaliafao da crioterapia. Essa tecnica interessante 
pode ter influencias profundas sobre a radiologia intervencionista. E provavel que, no futuro, inter- 
venfoes vasculares sejam substitufdas por sistemas de RM intervencionista, e muitos procedimentos 
cirurgicos e intervencionistas serao realizados com o uso de tecnologia de RM. 





opia por RM (ERM) 


A ERM produz um espectro em vez de uma imagem de RM. Um espectro e uma representa- 
qao de intensidade do sinal versus a frequencia, que mostra o deslocamento (shift) qufmico ou a 
diferenfa de frequencia entre elementos diferentes. Esse deslocamento qmrnico e causado pela 
blindagem atomica de um atomo especffico, para criar uma diferenqa na potencia de campo e, 
consequentemente, na frequencia. O deslocamento qufmico e mensurado em partes por milhao 
na frequencia (ppm). A dispersao qufmica aumenta com a potencia do campo. Fluor, carbono 
e sodio podem ser avaliados com o uso de espectroscopia por ressonancia magnetica, porem o 
hidrogenio e o elemento mats usado na pratica clfnica. ATabela 12.1 apresenta os espectros tfpi- 
cos do hidrogenio ou de protons disponfveis nos tecidos de seres humanos. 

Embora, ambas usem uma imagem como guia, um espectro e localizado por um dos dois 
modos a seguir 

« As tecnicas de voxel unico usam a intersec^ao de tres cortes para localizar um unico voxel, a 
partir do qual o espectro e medido. Atualmente ha dois tipos de tecnica de voxel unico: 

° STEAM (stimulated eco aquisition mode) 

PRESS (point resolved spectroscopy spin echo) 


O 











Tabela 12.1 Espectros tfpicos do hidrogenio ou de protons dispomveis nos tecidos de 
seres humanos. 


NAA-N-acetil aspartato 

NAA 

Marcador neuronal 

2,0 ppm 

Lactato 

Lac 

Produto de glicolise anaerobica 

1,3 ppm 

Colina 

Cho 

Presente na membrana celular 

3,2 ppm 

Creatina 

Cr-PCr 


3,0 ppm 

Lipfdios 

Up 

Resultado do decaimento celular 

0,9 a 1,3 ppm 

Mioinositol 

Ins 

Marcador de ceiula glial 

3,5 a 3,6 ppm 

Glutamina/giutamato 

Glx 

Neurotransmissor 

2,1 a 3,8 ppm 


• Arrtbas localizam-se em uma unica aquisiqao, porem sofrem com a SNR e os artefatos de des- 
locamento qui'mico. Algumas vezes, o movimento e um problema, se forem usados multiplos 
TR 

• As tecnicas multivoxel sao mais tempo-eficientes por obterem multiplos voxels pela codifica- 
qao do espa^o K como na aquisi^ao de imagens convencional. 

Pela visualizaqao dos espectros de voxel unico ou multiplo, e possfvel compararas quantidades 
relativas de cada um para determinar um processo patologico (Figuras 12.8 e 12.9). Por exemplo, 
sao indicadores de tumor: 

• queda dos mveis de NAA indica invasao de celulas tumorais 

• eleva^ao dos mveis de colina indica crescimento de tumor 

• alterafoes dos mveis de lactato indicam estado anaerobico 

• elevaqao dos mveis de lipfdios indica necrose tumoral. 


NAA 


Cho Cr 


tCi 



intensidade (unidades 

arbitrarias) 

1,0 




4,0 


3,5 


3,0 


2,5 


2,0 


T _ 

1,5 


0,8 


0,6 


0,4 


0,2 


0,0 


Deslocamento quimico (chemical shift ) 


1,0 

ppm 


Y igura 1 2.8 Espectros de RM do cerebro. 







Figura 12.9 Tecnica ERM multivoxel. 


Aplica^des da espectroscopia por RM (ERM) 

As indicates de ERM seriam as seguintes: 

• para diagnostico, juntamente ao RM 

• para planejamento da terapia (Figura 1 2.10) 

• para orienta^ao de biopsias 

• para auxflio no prognostico 

• para monitoramento terapeutico. 

A ERM e util principalmente nos casos de AVC e no estadiamento de tumores, em especial 
no cerebro, nas mamas e na prostata. Pode tambem ser util no diagnostico e compreensao da 
depressao, epilepsia e esquizofrenia. 


Imagens do corpo inteiro 

W I 

Essa tecnica usa a RM para a aquist^ao de imagens do corpo inteiro em um unico exame. 
E apropriada para a avaliafao de pacientes com doen^as comuns como cancer e doenfa car¬ 
diovascular e para a pesquisa do esqueleto em pacientes com doen^as osseas disseminadas. A 
maioria dos centros medicos criou protocolos para o exame independente das areas, utilizando 
sequencias rapidas de aquisifao de imagens como EPI e turbo gradiente-eco. 

Exames adicionais sao realizados em pacientes com risco espedfico de doenga. Por exemplo, 
a aquisifao de imagens das mamas deve ser adicionada ao protocolo padrao em pacientes com 
preocupagoes especfficas relacionadas com patologias mamarias. Os fabricantes estao desenvol- 
vendo ferramentas de hardware e software que viabilizam a aquisifao rapida de imagens de todo o 
corpo em um unico exame (nao muito diferente daTC). Isso inclui multiplas bobinas e canais de 
recepfao independentes que possibilitam um campo de visao (FOV) maior que 200 cm. 
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Figura 1 2.10 ERM para a imagem da prostata. 


A MRM utiiiza dados de resolu^ao extremamente precisos para a aquisifao de imagens de estru- 
turas com a mesma resolugao, como em cortes histopatologicos. Portanto, e uma excelente fer- 
ramenta de pesquisa, na medida em que viabiliza um estudo detalhado de areas muito pequenas 
de tecido. Os patologistas podem utilizar a MRM para examinar amostras de tecidos sem a neces- 
sidade do fatiamento convencional. Com a MRM, os pesquisadores podem estudar modelos de 
patologia, toxicologia e os efeitos de terapias com medicamentos. Por causa dos problemas de SNR 
associados a voxels muito pequenos (veja o Capftulo 4), sao necessarios campos de intensidade 
muito alta e bobinas ultrapequenas para a obten^ao de imagens por esse metodo. A MRM tern sido 
usada em muitas areas, porem, na pratica clinica, a principal aplicafao parece ser na aquisifao de 
imagens de ossos e articulates, especialmente da cartilagem hialina (Figura 12.11). 



Figura 12.11 Microscopia por RM da cartilagem patelar. Sao empregados voxels muitas e muitas vezes me- 
nores do que na aquisi^ao convencional de imagens. 






















Glossario 



A 

Acoplamento J 
Agente de realce em T1 
Agentes de realce em T2 
Aliasing 
Alnico 

Amostragem em ram pa 


Amplificador de RF 

Amplitude de gradients 

Angiografia com 
contraste de fase 
(ARM-CF) 

Angiografia com 
multiplos cortes finos 
sob repos tos (MOTS A, 
multiple overlapping thin 
section angiography ) 

Angiorressonincia 
magnetica (ARM) 

Angulo de inclina^ao 

Anisotropicos 

Anti -foldover 


Causa aumento do tempo de decaimertoT2 de gordura quando sao 
aplicados multiplos pulsos de RF, como em spin-eco rapido (SER) 

Agente de contraste que abrevia a rela^ao de T1 nos tecidos que 
captam tal agente 

Agentes que abreviam os tempos de relaxamento deT2 nos tecidos 
que captam tal agente 

Artefato produzido quando a anatomia fora do FOV e equivoca- 
mente mapeada dentro do FOV 

Liga usada para fazer imas permanentes 

Na qual os pontos de dados de amostragem sao coletados quando 
o tempo de eleva^ao do gradiente esta quase completo - a amos¬ 
tragem ocorre enquanto o gradiente ainda esta chegando a ampli¬ 
tude maxima, enquanto o gradiente esta no maximo da amplitude e 
quando comeqa a declinar 

Fornece energia as bobinas transmissoras de RF 

Fornece energia as bobinas de gradiente 

Tecnica que gera contraste vascular usando a diferenqa de fases entre 
os spins estacionarios e aqueles em fluxo 


Metodo combinando algumas aquisifoes 3D em alta resoluqao para 
produzir uma imagem que tenha boa resolufao e grande area de 
cobertura 


Metodo de visualizaqao de vasos que contem nucleos em fluxo, pro- 
duzindo um contraste entre eles e os nucleos estacionarios 

Angulo do MVE a B 0 

Voxels que nao estao na mesma dimensao nos tres pianos 

Tambem chamado no phase wrap. Faz uma superamostragem ao 
longo do eixo de codificaqao de fase, aumentando o numero de 
codificaqoes de fase realizadas 









Ressonancia Magnetic a 


Anula^ao (rephasing) do 
mo men to gradiente 

Aquisi^ao sequencial 


Aquisi^ao volumetrica 
bidimensional (2D) 

Aquisi^ao volumetrica 
tridimensional (3D) 

ARM-SD 


Artefato de Gibbs 
Artefato de truncamento 

Artefato fora de fase 
Atomo 


Atraso (delay) de 
sincronizafao 

B 


Ban ho criogenico 

Blindagem ativa 

Blindagem passiva 
Blipping 

Bobina de volume 
Bobina(s) 

homogeneizadora(s) 

Bobina transmissora de 
RF 

Bobinas de extremidades 


Sistema de gradientes que compensa defasagem intravoxel 

Aquisi^ao em que todos os dados de cada corte sao adquiridos antes 
de prosseguir para o proximo 

Aquisi^ao de poucos dados de cada corte antes de repetir o TR 


Aquisifao na qual todo o volume da imagem e excitado, de modo 
que as imagens podem ser visualizadas em qualquer piano 

Angiografia por RM com subtra^ao digital - o contraste e produzido 
seletivamente para spins em movimento durante duas aquisifdes. 
Faz-se entao a subtra^ao do sinal dos spins estacionarios, deixando 
na imagem somente os spins em movimento 

Linha de sinal baixo na medula cervical causada por truncamento 

Artefato causado por subamostragem, de modo que as bordas dos 
sinais alto e baixo nao sao apropriadamente mapeadas na imagem 

v. registro qufmico incorreto 

O menor componente de um elemento que apresenta as proprieda- 
des qufmicas do mesmo; composto por um nucleo contendo neu¬ 
trons e protons 

Perfodo de espera depois de cada onda R - tempo entre a onda R e 
o comedo da aquisi^ao de dados 


Campo magnetico principal medido em tesla 

Area em torno das bobinas de fios na qual os criogenios sao colo- 
cad os 

Usa bobinas adicionais de supercondufao localizadas em cada extre- 
midade do magneto no interior do criostato para blindar o sistema 

Blindagem efetuada cercando o magneto com placas de a^o 

Interrup^ao usada na sequencia EPI nas fases de codificafao 

Bobina que transmite e recebe sinal em um grande volume do 
paciente 

Bobina(s) extra(s) usada(s) para tornar o campo magnetico o mais 
homogeneo possfvel 

Bobina que transmite RF em uma frequencia ressonante de hidroge- 
nio para excitar nucleos e leva-los a um estado de alta energia 

Bobinas com uma configura^ao em sela usadas para imagens dos 
membros superiores e inferiores 

Resultado do decaimento de T2* durante o transcorrer de um trem 
de eco longo 


Borroes 







c 


Campo de visao (FOV 
ou CDV) 

Campo em franja 

CASL 

Codifica^ao 

Codificacao de fase 

Codifica^ao da 
frequ£ncia 

Codifica^ao de 
sensibilidade 

Codifica^ao do corte 

Codifica^ao espacial 

Coeficiente de difusao 
ap a rente (ADC) 

Coerente 

Compensa^ao de 
movimento de primeira 
ordem 

Compensa^ao 

respiratoria 

Comprimento do trem 
de ecos 

Concatena^ao 

Contras te/coer&ncia 
por transferemcia de 
magnetiza$ao 

(CTM/MTC) 

Criogenios 

Cross-talk 

Curva de intensidade do 
tempo 

D 


Area de anatomia coberta em uma imagem 


Campo magnetico disperso fora diametro do magneto 

Codifica^ao contfnua de spins pel a arteria - atenua os spins arteriais 
por pulsos de inversao ou satura^ao fora do FOV 

Uma vez selecionado um corte, o sinal e localizado ou codificado ao 
longo de ambos os eixos da imagem 

Localizafao de um sinal de acordo com sua fase 

Localiza^ao de um sinal de acordo com sua frequencia 


v. imagens paralelas 


Separafao de cortes individuals por fase em aquisi^oes de volume 

Codifica^ao ou localiza^ao de um sinal em tres dimensoes espaciais 
do volume da imagem 

O deslocamento resultante das moleculas no espa^o extracelular 
causado por difusao 

v. em fase 

Anula^ao do momento gradiente 


Usa o movimento mecanico do ar em foies para ordenar o preenchi- 
mento do espafo K e reduzir os artefatos por movimento respirato- 
rio 

Numero de pulsos de anula^ao de 180°/ecos/codifica^6es de fase 
porTR em spin-eco rapido 

v. intercalafao 

Tecnica usada para suprimir o tecido de fundo e aumentar a CNR 
(razao contraste-rui'do) 


Substancias usadas para super-resfriamento das bobinas de fios em 
um magneto supercondutor 

Energia dada aos nucleos em cortes adjacentes causada por relaxa- 
mento rota^ao-quadratura 

Curva produzida em imagens de perfusao para mostrar a cinetica de 
perfusao de um tecido 


Dado 


Ponto, no espa^o K, que contem informa^oes digitalizadas a partir 
da codificafao 
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Decaimento 

Decaimento de indufao 
livre (DIL) 

Decaimento T2 


Defasagem intravoxel 


Densidade protonica 


Dependente do nfvel 
de oxigenio sangumeo 
(BOLD, blood oxigenation 
level dependent) 

Deslocamento qufmico 
(chemical shift ) 

Difusao 

DRIVE 

DTPA 

E 

Eco fracional 
Ecos de Hahn 


Ecos estimulados 


Ecos navegadores 
respiratori os 

Efeito de influxo ( inflow) 

Efeito magneto- 
hemodinamico 


Eixos de codifica^ao de 
fluxo 


Eletromagneto solenoide 


Eietrons 
Em fase 


Equilfbrio termico 


Perda de magnetiza^ao transversa 
Perda de sinal por relaxamento 


Perda de magnetiza^ao transversa em decorrencia de relaxamento 
spin-spin 

Diferenfa de fases entre os nucleos em fluxo e estacionarios em um 
voxel 

Numero de protons de hidrogenio moveis por unidade de volume 
daquele tecido 

Tecnica de RM funcional que usa as diferenfas de suscetibilidade 
magnetica entre a oxi-hemoglobina e a desoxi-hemoglobina para 
fazer imagens de areas do cortex cerebral ativado 


Artefato causado pela diferenfa de frequences entre a gordura e a 
agua 

Circula^ao de moleculas causada por movimento termico aleatorio 

Equilfbrio dirigido - sequencia de pulsos que obtem uma intensidade 
de sinal muito alta da dgua mesmo quando usaTRcurtos 

Acido dietileno triamino pentacetico, um quelato de gadolfnio 


v. imagens com ecos parciais 

Ecos formados quando quaisquer dois pulsos de RF de 90° sao usa- 
dos em sequencias em equilfbrio dinamico 

Ecos formados quando quaisquer dois pulsos de RF sao usados em 
sequencias em equilfbrio dinamico 

Monitora a intensidade do sinal em uma regiao de interesse e adquire 
dados somente entre os limites prescritos 

Outro termo para fenomeno do corte de entrada 

Efeito que causa elevafao da onda T do ECG do paciente quando 
colocado em um campo magnetico - isso se deve a condutividade 
do sangue 

Eixos ao longo dos quais gradientes bipolares atuam a fim de sen- 
sibilizar o fluxo ao longo do eixo do gradiente usado na ARM de 
contraste de fases 

Magneto que usa uma corrente que atravessa bobinas de fio para 
gerar um campo magnetico 

Partfculas que giram em torno do nucleo 

Momentos magneticos que estao no mesmo lugar na via precessio- 
nal em torno de B a qualquer dado tempo 

Pressupoe que a temperatura do paciente e constante e, portanto, 
nao influencia a energia termica do hidrogenio durante a realizafao 
da aquisi^ao de imagens por RM 
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Espa^o K 

Estado estacionario 

Excita^ao 
Excita^ao cruzada 

F 

Fantasmas 

Fase 


Fator b 

Fator de acelera^ao 
Fator de redu^ao 

Fator turbo 

Fen6meno do corte de 
entrada 

Fenomenos de fluxo 
Fluxo contracorrente 
Fluxo de corrente 
Fora de fase 

FOV retangular 


Frequence a 

Frequencia de Larmor 

Frequencia de Nyquist 

Frequencia precessional 
(Larmor) 

Fresh spins (nao 
saturados) 

G 

Gd-BOPTA 

Gd-DOTA 

Gd-DTPA 


Area no processador matriz onde sao armazenados dados sobre as 
frequences espaciais 

Condi^ao em que o TR e menor do que os tempos de relaxamento 
deTI e T2 dos tecidos 

Aplicaqao de um pulso de RF que faz ocorrer a ressonancia 
Energia dada aos nucleos em cortes adjacentes pelo pulso de RF 


Artefatos de movimento no eixo de fase 

Posiqao de um momento magnetic© em sua via precessional em 
qualquer dado tempo 

Forqa, intervalo e duraqao dos gradientes em DWI e DTI 

Termo usado em tecnicas por imagens paralelas para indicar o fator 
pelo qual se reduz o tempo de aquisiqao 

Fator pelo qual o tempo de aquisiqao e reduzido pelo uso de ima¬ 
gens paralelas. E igual ao numero de bobinas usadas 

v. comprimento do trem de ecos 

Diferenqa de contraste dos nucleos em fluxo relativamente aos 
nucleos estacionarios porque sao recentes 

Artefatos produzidos por nucleos em fluxo 

Fluxo no sentido oposto ao da excita^ao dos cortes 

Fluxo no mesmo sentido que a excita^ao dos cortes 

Quando os momentos magneticos nao estao no mesmo lugar na via 
precessional 

Tambem conhecido como FOV assimetrico - usa um FOV no sen¬ 
tido da fase que e diferente daquele do sentido da frequencia da 
imagem 

Velocidade de um objeto em rota^ao ou a taxa de mudanfa de fase 
por segundo 

v. frequencia precessional 

A frequencia mais alta que possa ser amostrada 
Velocidade de precessao 


Nucleos que nao foram derrubados por pulsos de RF repetidos 


Gadobenato de dimegiumina 
Gadoterato de meglumina 
Gadopentetato 
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Gd-DTPA-BMA 

Gd-HP-D0 3 A 

Gradiente de campo 
magnetico 

Gradiente de leitura 

Gradiente-eco 

Gradiente-eco EPI 
(GE-EPI) 

Gradientes 

GRASE 

H 

^H| Half Fourier 

Heterogeneidades 


Hidrogenio 

Homogeneidade 

I 


Gadodiamida 

Gadoteridol 

Campo criado pela passagem da corrente por uma bobina de gra¬ 
diente 

Gradiente codificador da frequencia 

Eeo produzido em decorrencia de anula^ao de gradiente 

Sequencia gradiente-eco com leitura de EPI 

Bobinas de fio que alteram a for f a do campo magnetico de maneira 
linear quando uma corrente as atravessa 

Gradiente-eco e spin-eco 


v. media parcial 

Areas em que a forfa do campo magnetico nao e exatamente a 
mesma que a for^a do campo principal - desigualdade do campo 
magnetico 

O atomo mais abundante no corpo 
Uniformidade do campo magnetico 


Imagem de fase 


Combinafao de imagens subtrafdas de dados sensibilizados pelo 
fluxo 


Imagem de rastreamento Imagem em DWI em que o tecido anormal e mais brilhante do que 

o tecido normal 


Imagem ecoplanar (IEP) 


Aquisi^ao single ou multi-shot que preenche o espa$o K com dados de 
sequencias gradiente-eco 


Imagem em magnitude 


Combinafao da imagem sem subtra^ao de dados sensibilizados ao 
fluxo 


Imagem ponderadaem Tambem conhecida por pondera^ao por densidade protonica, e a 
densidade de protons imagem que demonstra as diferen^as de densidades de protons dos 

tecidos 


Imagem ponderada em Imagem que demonstra as diferen^as dos tempos T1 dos tecidos 

T1 


Imagem ponderada em Imagem que demonstra as diferenfas dos tempos T1 dos tecidos 

T2 


Imagens com ecos Amostragem com apenas parte do eco, extrapolando o restante no 

parciais espa^o K 


Imagens com tensor de Usa fortes gradientes multidirecionais para obter imagens correntes 

difusao (DTI) dos tratos de substancia branca e dos musculos 


Imagens paralelas 


Tecnica que usa multiplas bobinas para preencher segmentos do 
espa^o K 







Imagens ponderadas em 
difusao (DWI) 

Tecnica que produz imagens cujo contraste se deve as diferenfas de 
ADC entres os tecidos 

IMRSER 

Institute for Magnetic Resonance Safety, Education, and Research 

Incoerencia da RF 

Uso de RF digitalizada para transmitir e receber em uma certa fase 

Incoerencia de gradiente 

Uso de gradientes para defasar os momentos magneticos - o oposto 
de rebobinagem 

Incoerente 

v. fora de fase 

Incoerentes 

Gradientes que defasam 

Intercala^ao (aquisi^ao 
espiral) 

Metodo de aquisifao de dados a partir de cortes alternados e divi- 
dindo a sequencia em duas aquisifoes - nao e necessario intervalo 
entre os cortes 

Intervalo de amostragem 

Tempo entre as amostras tomadas durante a leitura 

Intervalo RR 

Perfodo de tempo entre cada onda em estudos sincronizados com 
o ECG E 

Ions 

Atomos com excesso ou falta de eletrons 

ISMRM 

Sociedade Internacional para Ressonancia Magnetica em Medicina 
(International Society for Magnetic Resonance in Medicine) 

Isocentro magnetico 

Centro do diametro do magneto em todos os pianos 

Iso top os 

Atomos de elementos que contem o mesmo numero de protons, mas 
um numero diferente de neutrons 

Isotropicos 

Voxels que estao no mesmo sentido em todos os tres pianos 

J 


Jane la de aquisi^ao 

v. tempo de amostragem 

Janela de sincroniza^ao 

Penodo de espera antes de cada onda R em estudos sincronizados 
com ECG 


L 


Largura d a band a 
de recep^ao 

Faixa de frequendas amostradas durante a leitura 

Largura de banda 

Faixa de frequendas 

Largura de banda 
de transmissao 

Faixa de frequendas transmitidas em um pulso de RF 

Lei de Ohm 

Lei basica da eletricidade - voltagem (V) = corrente (1) * resistencia 

(R) 

Linhas centrais 

Area do espa^o K preenchida com as inclinafoes mais rasas da codi- 
fica^ao de fase 

Linhas mais externas 

Area do espa^o K preenchida com as maiores inclina^oes de gra¬ 
diente codificador de fase 
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M 

Magnetismo 

Magnetiza^ao transversa 
residual 

Magneto resistivo 
Magneto supercondutor 


Magnetos permanentes 
Mapa de ADC 

Matriz fina 

M atr iz grosse i ra 

Media fracional 
Media parcial 


Modo de aquisigao 
por meio de ecos 
estimulados (STEAM) 

Modula^ao espacial da 
magnetiza^ao (SPAMM 


Moleculas 
Momento angular 


Momento magnetico 


Multi-shot 


Multi voxel 


N 

Neutron 

N EX (tambenrt conhecido 
como o numero de 
medias ou aquisi^des de 
sinais, dependendo do 
fabricante) 


Propriedade de toda a materia que depende da suscetibilidade mag- 
netica do atomo 

Magnetiza^ao transversa restante de pulsos anteriores de RF em con- 
didoes de equilfbrio dinamico 

Outro termo para magneto sotenoide 

Eletromagneto solenoide que usa bobinas de fio super-resfriadas 
para que nao haja resistencia inerente no sistema em que ocorre o 
fluxo da corrente e, portanto, o magnetismo e gerado sem uma vol- 
tagem propulsora 

Aqueles que mantem seu magnetismo 

Pos-processamento em DW1 que produz imagens em que o tecido 
anormal e mais escuro do que o tecido normal 

Matriz em que ha alto numero de codificafoes de frequencia e/ou 
codificafoes de fase e resulta em um grande numero de pixels no FOV 

Matriz com baixo numero de codifica^oes de frequencia e/ou codifi- 
canoes de fase e resulta em um baixo numero de pixels no FOV 

v. media parcial 

Preenchimento de apenas uma propor^ao do espa^o K com dados, 
colocando zeros no restante 

Tecnica com voxel unico em ERM 


Cria um efeito de saturagao que produz um hachurado de listras na 
imagem; essas podem ser comparadas com a anatomia em movi- 
mento para determinar sua funfao 

Onde dois ou mais atomos sao dispostos em conjunto 

Spin de nucleos ativos em RM, o que depende do equilfbrio entre o 
numero de protons e neutrons no nticleo 

Denota a dire^ao do eixo norte/sul de um magneto e a amplitude do 
campo magnetico 

Onde o espafo Kse divide em segmentos e um segmento e adquirido 
porTR 

Tecnica que adquire multiplos voxels por codifica^ao no espa$o K 
no sinal de RM 


Elemento com carga neutra em um nucleo atomico 

Numero de excitagoes, numero de vezes que um eco e codificado 
com a mesma inclina^ao de fase codificadora do gradiente 








Niveis e configurates 
da janela 

No phase wrap 

Nucleons 

Nucleos ativos em RM 
Numero atomico 

Numero de mass a 

P 

Parametros de contraste 
extnnsecos 

Parametros de contraste 
intrfnsecos 

Parcialmente saturado 

Perda de sinal por alta 
velocidade 

Phase oversampling 

Phase wrap (dobradura 
de fase) 

Plano longitudinal 
Piano transverso 
Polaridade 

Pondera^ao pela 
patologia 

Ponto nulo 

Precessao 

Preparafao com duplo- 
pulso de IR 

Proje^ao de intensidade 
maxima (MIP) 

Protio 

Proton 

PseudofrequSncia 
Pulso de energia de RF 


Configurates que controlam o brilho e o contraste nas imagens de 
RM 

Software antidobradura de fase 
Partfculas no nucleo 

Nucleos que tern numero de massa mnpar 

Somatorio dos protons no nucleo - confere ao atomo sua identidade 
qunnica 

Somatorio de neutrons e protons no nucleo 


Aqueles que podem ser mudados no console do operador 


Os parametros que nao podem ser mudados porque sao inerentes 
aos tecidos corporais 

Ocorre quando o VME e inclinado alem de90° (91° a 179°) 
Aumento do tempo de voo por aumento da velocidade de fluxo 



Software antidobradura de fase 

Dobradura ao longo do eixo codificador de fase 


Eixo paralelo a B 
Eixo perpendicular a B 

Sentido de um gradiente, isto e, qual extremidade e maior do que B 
e qual extremidade e mais baixa do que B . Depende do sentido da 
corrente que atravessa a bobina gradiente 

Obtida em sequencia de pulsos IR com uma patologia com TE longo 
que aparece brilhante, embora a imagem seja ponderada em T1 

Ponto em que nao ha magnetiza^ao longitudinal em um tecido em 
uma sequencia de inversao-recupera^ao 

Spin secundario dos momentos magneticos em torno de B 

Sequencia na qual sao usados dois pulsos de 180° para saturar o 
sangue em imagens black blood 

T£cnica que usa um raio que atravessa um volume de imagem para 
atribuir intensidade de sinal de acordo com sua proximidade do 
observador 

Isotopo de hidrogenio usado na RM. O nucleo contem um unico 
proton 

Elemento de um nucleo atomico que tern carga positiva 

Frequencia indiretamente derivada de uma mudanfa de fase 

Descargas curtas de energia de RF que excita nucleos ate um estagio 
de alta energia 








Quenching 

R 

Radiofrequencia (RF) 

Razao giromagnetica 
Realce ligado ao fluxo 

Recupera$ao 
Recupera^&o T1 

Razao contraste-rul'do 

(CNR) 

Razao sinal-rufdo (SNR) 

Refasagem do eco par 

Registro qufmico 
incorreto 

Relaxamento 

Relaxamento rota^ao- 
quadratura 

Relaxamento spin-spin 

Relaxividade 
Resolu^ao espaclal 
Ressonancla 

Rewinders 

Rota^ao negativa do spin 
(spin-down) 

Rotafao positiva do spin 
(spin-up) 

Rufdo 

S 


Perda subita da supercondutividade das bobinas do magneto, de 
modo que o magneto se torne resistivo 


Radia^ao eletromagnetica com baixa energia e baixa frequencia. 
Usada para excitar nucleos de hidrogenio em RM 

Frequencia precessional de um elemento em 1,0T 

Diminuifao do tempo de voo causada por diminuifao da velocidade 
de fluxo 

Crescimento da magnetiza^ao longitudinal 

Crescimento da magnetizaqao longitudinal em decorrencia do rela- 
xamento rotafao-quadratura 

Diferenfa de SNR entre dois pontos 


Comparafao entre o nfvel de sinal e desejado e o nfvel de rufdo de 
fundo. Uma razao >1:1 indica mais sinal que rufdo 

Tecnica que usa dois ecos para reduzir os artefatos de fluxo 

Artefato causado pel a diferen^a de fase entre gordura e agua (tam- 
bem conhecido como artefato fora de fase) 

Processo pelo qual o VME perde energia 

Processo pelo qual a energia e doada a quadratura em torno 


Processo pelo qual interafoes entre os campos magneticos de nucleos 
adjacentes causam defasagem 

Efeito de uma substancia sobre a taxa de relaxamento 
Capacidade de distinguir dois pontos 

Fenomeno que ocorre quando um objeto oscilante e exposto a uma 
frequencia que tenha frequencia de oscila^ao igual ou semelhante a 
do objeto 

Gradlentes que anulam o momento de ordem zero de cada gra- 
diente 

Populafao de nucleos de hidrogenio de alta energia que alinham 
seus momentos magneticos antiparalelos a B 

Populafao de nucleos de hidrogenio de alta energia que alinham 
seus momentos magneticos paralelos a B 

Frequences que existem aleatoriamente no tempo e no espaqo 


SAR 


Taxa de absor^ao especffica - modo de medir o limite da agenda 
norte-americana Food and Drug Administration de exposi^ao a RF 
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SAT-TR 
Saturajao 
Satura^ao de agua 


Satura^ao de gordura 


Sele^ao do corte 
Sequencia de pulsos 


Sequencia de pulso 
gradiente-eco 

Sequencia de pulso 
spin-eco 

Sequencias hfbridas 


Shimming ativo 


Shimming passivo 


Simetria conjugada 

Sinai de RM 

Smcronizacao (gating )/ 
deflagraqao ( triggering ) 
respiratoria 

Singie shot fast spin echo 
(SS-FSE) 

Spin-eco 

Spin-eco em 
espectroscopia com 
resol u^ao pontual 
(PRESS) 

Spin-eco EPI (SE-EPI) 

Su pres sao de foldover 

Suscetibilidade 

magnetica 


Intervalo de tempo entre cada pulso pre-saturaqao 

Ocorre quando o VME e inclinado ate 180° completos 

Tecnica que anula o sinal da agua por aplica^ao de um pulso de RF 
na frequencia de agua ao volume da imagem antes da excitaqao do 
corte 

Tecnica que anula o sinal da gordura, aplicando um pulso de RF na 
frequencia da gordura ao volume das imagens antes da excitaqao 
dos cortes 

Selecionar um corte usando um gradiente 

Uma serie de pulsos de RF, aplicaqoes de gradientes e periodos de 
tempo interpostos 

Aquela que usa um gradiente para regenerar um eco 


Aquela que usa um pulso de anulaqao de 180° para gerar um eco 



Gradiente-eco e spin-eco: pulsos de RF de 180° sao periodicamente 
aplicados a uma sequencia IEP para reduzir os artefatos de susceti¬ 
bilidade 

Processo pelo qual se otimiza a homogeneidade do campo magne- 
tico 

Magnetos solenoides adicionais para ajustar a homogeneidade do 
campo 

Usa discos/placas de metal na instala f ao para ajustar para grandes 
alteraqoes da homogeneidade do campo 

Simetria de dados no espaqo K 

Voltagem induzida na bobina receptora 

Controla as sequencias para os movimentos da parede toracica para 
reduzir os artefatos induzidos pelos movimentos respiratorios 


Sequencia de spin-eco rapida na qual todas as linhas do espafo K sao 
adquiridas durante um unico perfodo deTR 

Eco produzido em decorrencia de um pulso de anula^ao de 180° 

Tecnica em ERM com voxel unico 


Sequencia de spin-eco com leitura de EPI 
Software antidobradura de fase 

Capacidade de uma substantia tornar-se magnetizada 







Ressonartcia Magnetic a 




T 

T2 shine-through 
(efeito residua] ou 
contamina^ao) 

T2* 


fau 


Taxa ou frequ£ncia de 
amostragem 

TE efetivo 


TE real 


62 


Tecnica do sangue 
brilhante 

Tecnica do sangue 
escuro 

Tecnicas de imagem 
funcional 

Tempo ate o eco (TE) 
Tempo de amostragem 
Tempo de eco (TE) 


Tempo de eleva^ao 

Tempo de relaxamento 
T1 

Tempo de relaxamento 

T2 

Tempo de repeti$ao (TR) 
Tempo de voo 


Tempo de voo em 
angiografia por RM 
(TOE-ARM) 

Tempo de inversao (Ti) 


Quando as lesoes continuam brilhantes em uma imagem de DWI 


Defasagem causada por faltas de Homogeneidade do campo mag¬ 
net ico 

O intervalo de tempo entre o pulso de excitafao e o pulso de anula- 
fao de 180° e o intervalo de tempo entre isso e o eco. Algumas vezes 
usado em sequencias STIR como alternativa a TI 

Taxa em que as amostras sao coletadas durante a leitura 


Intervalo de tempo entre o eco e o pulso de RF que o iniciou em SSFP 
- tambem oTE usado em SER 

Intervalo de tempo entre o eco e o pulso de RF seguinte em SSFP 
Aquisi^oes em que os vasos sangumeos sao brilhantes 


Aquisifoes nas quais os vasos sangumeos aparecem pretos 


Tecnicas que permitem que a RM seja usada para avaliar a fun^ao e 
a fisiologia 

v. tempo de eco 

Perfodo de tempo durante o qual o gradiente de leitura esta ligado 

Perfodo de tempo, em milissegundos, desde a aplicafao do pulso de 
RF ate o pico do sinal induzido na bobina - o TE determina quanto 
decaimento de magnetiza^ao transversa e possfve! ocorrer 

Perfodo de tempo que leva para um gradiente ser ligado, alcan^ar a 
inclina^ao de gradiente necessaria e ser desligado novamente 

Tempo necessario para recupera^ao de 63% da magnetizacao lon¬ 
gitudinal 

Tempo necessario para decaimento de 63% da magnetizacao longi¬ 
tudinal 

Intervalo de tempo entre cada pulso de excitacao 

Taxa de fluxo durante um determinado perfodo de tempo - faz que 
alguns nucleos em fluxo recebam um pulso de RF e, portanto, pro- 
duzam um vacuo de sinal 

Tecnica que gera contraste vascular pelo uso do efeito de fluxo 
interno 


Intervalo de tempo desde o pulso de inversao de 180° ate o pulso de 
excita^ao de 90° em sequencias de pulso inversao recuperate 







Teorema de Nyquist 

Afirma que uma frequencia precisa ser amostrada pelo menos duas 
vezes para ser reproduzida confiavelmente 

Total men te saturado 

Quando o VME e levado ate 180° completos 

TR 

v. tempo de repeti^ao 

Trajetoria precessional 

Via circular de momentos magneticos em sua precessao em torno 
deB 0 

Transceptor 

Bobina que transmite RF e recebe o sinal de RM 

Transformada de Fourier 
em equilibrio dirigido 
(driven equilibrium } 

Termo generico para DRIVE 

Transformada rdpida de 
Fourier (FFT) 

Conversao matematica do dominio frequencia/tempo em fre- 
quencia/amplitude 

Trem de ecos 

Series de pulsos e ecos de anulafao de 180° em uma sequencia de 
pulsos de spin-ecos rapid os 

U 


Unidade de controle de 
pulso 

Coordenadas que ligam e desligam o gradiente e as bobinas trans- 
missoras de RF nos momentos apropriados durante a sequencia de 
pulsos 

v 


Velocidade de 
surgimento 

Forfa do gradiente ao longo da distancia 

Vetor de magnetiza^ao 
efetivo (VME) 

Vetor magnetico produzido em decorrencia do alinhamento do 
excesso de nucleos de hidrogenio com B 

Voltagem do sinal 

Induzida na bobina receptora 

Volume de voxels 

Volume de tecido no paciente 

Volume parcial 

Perda de resolufao espacial quando sao usados voxels grandes 

Voxel unico 

Tecnicas que usam tres cortes em interse^ao para localizar um voxel 
unico em ERM 

VSC 

Volume sangufneo cerebral 

W 



Wrap de frequencia 


Dobradura ao longo do eixo codificador de frequencia 










A 

Abdome 

- agentes de contraste, 331 

- imagem axial em sequencia 

- - gradiente-eco, 142, 176 

- balanceado, 152 

- - mapeamento incorreto da fase, 188 
--SE-EPI, 161 

Abreviaturas usadas pelos fabricantes, 163 

Acelerag ao, 162 

Acoplamento J, 123 

Agentes de contrastes em RM, 315-335 

- abdome, 331 

- c^rebro, 327 

- coluna vertebral, 329 

- corpo, 331 

- gadolfnio 

- - aplicagoes atuais, 327 

- - seguranga, 322 

- interagoes dipolo-dipolo, 317 

- mecanismo de agao, 315 

- orais, 325 

- relaxividade, 320 

- retais, 325 

- rotagao molecular, 317 

- suscetibilidade magnetica, 318 
Agua, saturagao, 179 
Aliasing, 63, 195 

- aparencia, 195 

- causa, 195 

- solugao, 197 
Alinhamento, 4 

Amostragem dos sinais de RM, 61, 277 

- analogia com o velocista, 63 

- rampa, 277 

Angiografia por ressonancia magnetica com 
contraste de fase (ARM-PC), 231 
-2D e3D, 237 

- codificagao de velocidade (VENC), 234 

- contraste, 239 

- - cronometragem do exame, 241 

- - dosagem, 241 

- - metodos de administragao, 241 

- - parametros e opgoes, 240 

- eixos de codificagao de fluxo, 234 

- parametros e sugestoes, 238 
Angiorressondncia magndtica (ARM), 224 


- reformatagao da imagem, 230 

- subtragao digital, 225 

- tempo de voo (inflow ARM), 225 
-TOF2D/3D, 226 

- - desvantagens, 229 

- - parametros e sugestoes, 228 

- - vantagens, 229 
Angulo 

- inclinagao, 9 

- migico, 214 

Antena da radiofrequencia, efeitos, 293 
Anti-aliasing ao longo do eixo 

- fase, 199 

- frequencia, 197 

Anuagao do momento gradiente, 194 
Aquecimento, implantes metdlicos, 305 
Aquisigoes de imagens, 285 

- funcional, 343 

- sequenciais, 84 

- volumetricas, 113 

- - aplicagoes, 115 

- - bidimensionais, 85 

- - resol ugao, 114 

- - tridimensionais, 85 
Armazenamento da imagem de RM, 286 
Artefatos e compensagoes, 187-216 

- angulo magico, 214 

- - aparencia, 214 

- - causa, 214 

- - solugao, 214 

- deslocamento qufmico, 202 

- - aparencia, 202 

- - causa, 202 

- - solugao, 204 

- excitagao cruzada e interference entre os cortes 

( cross-talk ), 210 

- - aparencia, 210 

- - causa, 210 

- - solugao, 210 

- fora de fase (registro qufmico incorreto), 205 

- - aparencia, 205 

- - causa, 205 

- - solugao, 206 

- implantes metalicos, 306 

- mapeamento incorreto da fase, 187 

- moir6, 213 

- - aparencia, 213 

- - causa, 213 
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- - solufao, 213 

- retroproje^ao ou dobradura ( aliasing 

ou wraparound), 195 

- sombreamento (shading), 212 

- - aparencia, 212 

- - causa, 212 

- - solufao, 212 

- suscetibilidade magnetica, 207 

- - aparencia, 207 

- - causa, 208 

- - solu^ao, 208 

- truncamento, 207 

- - aparencia, 207 

- - causa, 207 

- - solu^ao, 207 

- zfper, 211 

- - aparencia, 211 

- - causa, 212 

- - solu^ao, 212 
Atomos, 1 

- movimentos, 2 

B 


Blindagem 

- magnetica, 270 

- - ativa, 270 

- - passiva, 270 

- radiofrequencia, 283 
Blurring, 160 
Bobinas 

- gradiente, 271 

- homogeneidade (shim coils), 270 

- radiofrequencia, 278 

- - corpo, 278 

- - cranio, 279 

- - extremidades, 279 

- - seguranfa, 283 

- recep^ao, 279 

- - multiplas, 280 

- - superftcie, 280 

- - volume, 279 

- tipo, 102 

BOLD (blood oxigenation level 
dependent), 294, 344 

c 

Campo magnetico 

- estatico, efeitos bioldgicos, 296 

- - abaixo de 2 T, 297 

- - acima de 2 T, 297 

- franja, 268, 299 

- - prote^ao do publico em geral, 304 

- potencia, 88 

- principal, 296 

- ultrapotentes, 298 

- variaveis no tempo, 294 

- visao, 57 

Cbrebro, imagem, 327 

- axial em sequencia 


- - EPI-FLAIR, 160 
--FLAIR, 135 

- - gradiente-eco, 95 
--GRASE, 160 

-- inversao-recupera^ao, 131 

- - spin-eco, 36 

- - SSFP, 147 

- coronal em sequencia gradiente-eco incoerente, 145 

- sagital 

- - aliasing, 196 

- - ponderada em T1, 91, 96-101 

- - spin-eco, 38 
Cine-RM, 252 

- coleta de dados, 252 

- parametros, 253 

- utilidade, 255 
Clipes 

- cirurgicos, 309 

- vasculares 

- - extracranianos, 307 

- - intracranianos, 306 
Codifica^ao da imagem, 49-86 

- amostragem, 61 

- coleta de dados e forma^ao da imagem, 66 

- - cruzamento e gradientes no espago K, 80 

- - espafo K, 66, 67, 75 

- - preenchimento do espa^o K, 82 

- - tipos de aquisifao, 84 

- - transformada rapida de Fourier, 72 

- espacial, 50, 61, 271 

- - analogia com o relbgio, 61 

- fase, 51,57 

- - analogia com o relbgio, 58 

- - versus amplitude do sinal, 122 

- frequencia, 51, 54 

- - analogia com o teclado, 57 

- gradientes, 49 

- sele^ao de corte, 52 

- spin-eco convencional, 119 
Coeficiente de difusao aparente (ADC), 337 
Coleta de dados e formagao da imagem, 66 

- espago K, 66 

- - cruzamento e gradientes, 80 

- - fatos importantes, 75 

- - op f oes de preenchimento, 82 

- - preenchimento, 67 

- tipos de aquisifao, 84 

- transformada rapida de Fourier, 72 
Colete ortopedico, 309 

Colina, 347 

Coluna vertebral, imagem, 329 

- cervical 

- - axial em sequencia gradiente-eco coerente, 143 

- - sagital em sequencia 

- FSE, 149 

- gradiente-eco, 46 

- mapeamento incorreto da fase, 190 

- lombar 

- - axial em sequencia gradiente-eco balanceado, 153 

- - sagital 

- ponderada em T2, 108 
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- - - sequencia STIR, 134 
Compensa^ao 

- movimento de primeira ordem, 176 

- respiratoria, 191 

Comprimento do trem de ecos, 120 
Condicional para RM, 289 
Contraste de imagem, 17-46 

- agentes, 315-335 

- - aplica^oes acuais do gadolfnio, 327 

- abdome, 331 

- - - cerebro, 327 

- coluna vertebral, 329 

- corpo, 331 

- - intera^oes dipolo-dipolo, 317 

- - mecanismo de a$ao, 315 

- - orais, 325 

- - parametros, 315 

- - relaxividade, 320 

- - retais, 325 

- - rota^ao molecular, 317 

- - seguran^a no uso do gadolfnio, 322 

- - suscetibilidade magnetica, 318 

- decaimento T2, 26 

- densidade protonica, 22 

- mecanismos, 18 

- parametros, 17 

- pondera^ao, 24 

- - densidade protonica, 25 
--T1, 24 

--T2, 24 

- relaxamento em diferentes tecidos organicos, 19 

- - agua, 19 

- - gordura, 19 

- sequencias de pulso, 29 

- - gradiente-eco, 38 

- - sp/'n-eco, 30 
-T1, 21 

-T2, 22 

- transference de magnetiza^ao (MTC), 105 
Corpos 

- estranhos ferrosos intraoculares, 308 

- inteiro, imagens, 331, 348 
Corte 

- entrada, fenomeno, 169 
-espessura, 54 
Creatina, 347 
Cross-talk , 210 

Curva de intensidade do tempo, 342 

D 

Decaimento, 12, 13 
-T2, 26 

- - agua, 21 

- - gordura, 21 
Defasagem 

- eco par, 174 

- intravoxel, 172 

- momento gradiente (anula^ao), 174 
Deflagra^ao ( triggering ) respiratoria, 193 
Densidade protonica, 18, 88 


Diamagnetismo, 259 
DRIVE, 127 
Driven equilibrium, 153 

DW! (imagem ponderada pordifusao), 337 

- aplicafoes, 340 

- efeitos direcionais, 338 

- sequencias, 339 

E 

Eco, forma^ao, 140 

- Hahn/estimulados, 140 
Efeito mfssil, 300 
Eletrocardiograma, 243 
Eletromagnetismo, 3 
Eletromagnetos, 263 

- solenoides, 264 

- supercondutores, 266 
Eletrons, 1 

Emergencias clmicas, seguran^a, 312 
Equa^ao de Larmor, 7, 10 
Equilfbrio termico, 5 

Equipamentos, ver Instrumenta^ao e equipamento 
Espa$o K, 66 

- analogia com um gaveteiro, 67 

- cruzamento e gradientes, 80 

- fato importante, 72, 75 

- preenchimento, 67 

- - compensa^ao respiratoria, 191 

- - espirai, 156 

- - - elfptico, 157 

- helicoidal, 157 

- - op^oes, 82, 83 

- - reordena^ao de fase, 123 

- resolu^ao e sinal, 77 

- tempo do exame, 80 

- util izafao 

- - dados sobre sinal, 79 

- - todos os lados, 78 
Espectro eletromagnetico, 8, 9 
Espectroscopia por RM (ERM), 346 

- aplicagoes, 348 
Estado estacionario, 137 
Excitafao, 8 

- cruzada, 210 

F 

Fator 

- redugao, 162 

- turbo, 120 

Fenomenos de fluxo, 165-186 

- compensa^ao, 174 

- - pre-saturagao espacial, 176 

- - refasagem 

- - - eco par, 174 

- momento gradiente (anula^ao), 174 

- corte de entrada, 169 

- defasagem intravoxel, 172 

- mecanismos, 165 

- tempo de voo, 167 
Ferromagnetismo, 260 
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Fibrose sistemica nefrogenica, 324 

Ffgado, imagem axial ponderada em T2, 104 

Filtros intravascu lares, 307 

FLAIR (fluid attenuated inversion recovery), 134 

- aplica^oes, 135 

- mecanismo, 134 
Fluxo, 165 

- espiral, 165 

- laminar, 165 

- mecanismos, 166 

- curbulento, 165 

Fonte de radiofrequencia, 257 
Fosfenos magneticos, 295 
Frequencia 

- amostragem, 61, 62 

- Nyquist, 64 

- precessional, 6 
Funcionarios, seguran^a, 304 

G 

Gadolfnio, 315 

- administra^ao, 321 

- aplicagoes atuais, 327 

- - abdome, 331 

- - cerebro, 327 

- - coluna vertebral, 329 

- - corpo, 331 

- dosagem, 321 

- seguranga no uso, 322 
Gestantes, 311, 312 
Ghosting, 160 
Glutamina, 347 
Gordura, satura^ao, 179 
Gradiente-eco, 39, 49 

- balanceado, 151 

- - aplicafoes, 151 

- - mecanismo, 151 

- - parametros, 152 

- bobinas, 271 

- caracterfsticas, 272 

- coerente, 141 

- - aplicagoes, 141 

- - desvantagens, 143 

- - mecanismo, 141 

- - parametros, 142 

- - vantagens, 143 

- conventional, 136 

- - aplicafoes, 137 

- - mecanismo, 136 

- EPi (GE-EPI), 157 

- fase, mudan^a, 75 

- incoerente (spoiled), 143 

- - apticagoes, 145 

- - desvantagens, 145 

- - mecanismo, 143 

- - parametros, 145 

- - vantagens, 145 

- linear, altera^oes de frequencia, 51 

- potencia de campo variavel, 50 

- rapido, 152 


- - preenchimento do espa^o K, 154 

- seguran^a, 294 

- tempo de voo, 167 

- X, 50, 53 

- Y, 50, 53 

- Z, 50, 53 

GRASE (gradient and spin echo), 158 

H 

Heterogeneidades, 28 
Hidrogenio, 1 

I 

Imagem, 17-48 

- aquisifao, 285, 343 

- armazenamento, 286 

- axial 

- - abdome em sequencia 

- - - gradiente-eco, 142, 153, 176 

- - - mapeamento incorreto da fase, 188 
---SE-EPI, 161 

- - cerebro em sequencia 

- - - EPI-FLAIR, 159 
---FLAIR, 135 

- gradiente-eco, 95 
---GRASE, 161 

- fnversao-recuperagao ponderada, 131 

- spin-eco, 36 

- - - SSFP, 147 

- - coluna 

- cervical em sequencia gradiente-eco coerente, 143 

- lombarem sequencia gradiente-eco balanceada, 153 

- - ffgado ponderada em T2, 104 

- - meato acustico em sequencia DRIVE, 128 

- - satura^ao da igua, 181-182 

- - torax, ponderada em T1, mostrando artefato fantasma 

de fase da respira^ao, 192 

- codifica^ao, 49 

- - amostragem, 61 

- - fase, 57 

- - frequencia, 54 

- - gradientes, 49 

- - sele^ao do corte, 52 

- coleta de dados e forma^ao da imagem, 66 

- - cruzamento e gradientes no espa^o K, 80 

- - espafo K, 66, 75, 82 

- - tipos de aquisifao, 84 

- - transformada rapida de Fourier (FFT), 72 

- contraste, 17 

- - densidade protonica, 22 

- - mecanismos, 18 

- - relaxamento em diferentes tecidos oreanicos, 19 

- -T1, 21 

- - T2, 22 

- coronal 

- - cerebro em sequencia gradiente-eco incoerente, 145 

- decaimento T2, 26 

- eco partial, 82 

- eco-planar, 155 
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- formafao, 49 

- mudanfa da matriz, 91 

- paralela, tecnica, 161 

- - aplica^oes, 163 

- perfusao, 342 

- pondera^ao, 24 

- - densidade protonica, 25 
--T1, 24 

- - T2, 24 

- ponderada por difusao (DWI), 337 

- sagital 

- - cerebro 

- - - aliasing, 196 

- - - ponderada em T1, 91, 96-101 

- spin-eco, 38 

- - coluna 

- - - cervical e mapeamento incorreto da fase, 190 

- cervical em sequencia FSE, 149 

- cervical em sequencia gradiente-eco, 46 

- lombar em sequencia STIR, 134 

- lombar ponderada em T2, 108 

- -joelho em sequencia 

- alta resolu^ao, 105 

- spin-ec o rapido, 125 
---STIR, 134 

- - medula cervical em sequencia gradiente-eco 

coerente, 148 

- - pelve com sequencia 
---FSE, 183 

- - - peristaltismo intestinal, 194 

- spin-eco rapido, 123 

- sequencias de pulsos, 29 
Implantes (seguran^a), 305 

- ativados eletrica, magnetica ou mecanicamente, 309 

- bala, projetil, estilhafos, 308 

- clipes vasculares 

- - extracranianos, 307 

- - intracranianos, 306 

- colete ortopedico, 309 

- corpos estranhos ferrosos intraoculares, 308 

- metalicos, 306 

- molas, 307 

- filtros, 307 

- oculares, 308 

- ortopedicos, 309 

- otoldgicos, 307 

- penianos, 307 

- pinos e clipes cirurgicos, 309 

- ports vasculares, 307 

- proteses 

- - odontologicas, 307 

- - valvares cardfacas, 307 

- stents intravasculares, 307 

- torque e aquecimento, 305 

Inclina^ao dos gradientes de codificatpao de fase, 121 
Instala^oes para RM, 300 

- planejamento do local. 300 

- seguran^a para os dispositivos, 301 

- zonas de seguran^a, 302 
Instrumenta^ao e equipamento, 257-286 

- blindagem magnetica, 270 


- bobinas 

- - gradiente, 271 

- - homogeneidade (shim coils), 270 

- campo magnetico em franja, 268 

- diamagnetismo, 259 

- eletromagnetos, 263 

- - solenoides, 264 

- - supercondutores, 266 

- ferromagnetismo, 260 

- magnetismo, 258 

- magnetos, 261 

- - nicho, 268 

- - permanentes, 262 

- - resistivos, 265 

- paramagnetismo, 260 

- radiofrequencia, 277 

- - blindagem, 283 

- - bobinas, 278, 279 

- - transmissores, 278 

- sistema 

- - computa^ao em RM e a interface 

com o operador, 284 

- - transporte do paciente, 284 

- superparamagnetismo, 261 

- suscetibilidade magnetica, 259 
Intercala^ao, 211 

Interface com o operador, 286 
Intervalo RR, 244 
Inversao-recupera^ao, 128 

- aplica^oes, 129 

- desvantagens, 132 

- mecanismo, 128 

- parametros, 131 

- rapida, 132 

- vantage ns, 132 
Ions, 2 

Irradiagao por radiofrequencia, 291 
Isocentro magnetico, 39, 51 
Isotopos, 2 

J 

Janela 

- aquisi^ao, 61, 64 

- deflagra^ao, 246 
Joelho, imagem 

- alta resol u^ao, 105 

- sagital em sequencia 

- - spin-eco rapido, 125 

- - STIR, 134 

K 

Keyhole, 154 

L 

Lactato, 347 
Largura de banda, 54 

- recepfao, 64, 101 

- - reduzida, 102 

- transmissao, 54 
Lesoes termicas, 293 
Lipfdios, 347 
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M 

Magnetismo, 258 

Magnetiza^ao transversa residual, 139 
Magneto, 257 

- defini^ao, 261 

- nicho, 268 

- permanentes, 262 

- resistivos, 265 

Mapeamento incorreto da fase, 187 

- aparencia, 187 

- causa, 187 

- solu^ao, 188 

Marca-passos, seguran^a, 311 
Meato acustico, imagem axial em 
sequencia DRIVE, 128 

Medula cervical, imagem em sequencia gradiente-eco 
coerente, 148 

Microscopia por RM (MRM), 349 
Mioinositol, 347 

MIP (projefao de intensidade maxima), 230 
Mol as intravascu lares, 307 
Moleculas, 1 

Momento magnetico, 3, 5 

- em fase, 10 

- fora de fase, 10 
Monitoramento do paciente, 312 
Monitores para RM, 310 

MOTS A ( multiple overlapping thin section angiography), 226 
Movimentos 

- atomo, 2 

-voluntario (paciente), redu^ao, 194 
MTC (contraste por transference de 
magnetizagao), 228 
Multivoxel, 347 

N 

NAA-N-acetil asparato, 347 
Naq, 100 

Navegador respiratorio, 193 

Neutrons, 1 

NEX, 100 

No phase wrap , 199 

NSA, 100 

Nucleons, 1 

Nucleos ativos em ressonancia, 3 

- htdrogenio, 3 

- - alinhamento, 4 

- - momento magnetico, 4 

- - precessao, 6 
Numero 

- atomico, 1 

- massa, 1 

- medias de sinal, 100 

o 

Operador de RM 

- aviso (seguran^a), 290 

- interface, 286 

Orientates de seguran^a, 303 


P 

Paramagnetismo, 260 
Pelve, imagem sagital 

- FSE, 183 

- peristaltismo intestinal, 194 

- spin-e co rapido, 124 
Peristaltismo intestinal, 194 
Pinos cirurgicos, 309 
Pianos 

- longitudinal, 9 

- transverso, 9 

Polftica de seguran^a, 312 
Pondera^ao de imagens, 24, 37 

- analogia com o fogao, 26 

- densidade protonica, 25 

- - em sequencias gradiente-eco, 44 

- pela patologia, 131 

- sequencias gradiente-eco, 42 
-spin-eco rapido, 121 

-T1, 24 

- T2, 24 

Ponto nulo, 132 
Ports vasculares, 307 
Potencia do campo magnetico, 88 
Prd-saturaqao espacial, 176 

- mapeamento incorreto da fase, 189 
Precessao, 6 

- populates de nucleos spin-up e spin-down, 7 
Processador de imagem, 257 

Projeteis, 300 

- arma de fogo, 308 
Proteses, seguran^a, 305 

- odontologicas, 307 

- valvares cardfacas, 307 
Protio, 3 

Protocolo, 87 
Protons, 1 

Pseudossincronizafao, 251 

Q 

Quantum, 4 
Quenching, 297 

R 

Radiofrequencia (RF), 8 

- antena, efeitos, 293 

- blindagem, 283 

- bobinas, 278 

- - multiplas, 280 

- - recept°) 279 

- - seguran^a, 283 

- - superffcie, 280 

- - volume, 279 

- definigaO) 277 

- excitafao, 8 

- irradiafao, 291 

- pulso de energia, 8 

- seguran^a, 291 

- spoiling, 143 




s 


- taxa de absor^ao especffica (SAR), 292 

- transmissores, 278 
Razao 

* contraste-rufdo (CNR), 104 
-sinal-rufdo (SNR), 87 

- - densidade protonica, 88 

- - largura da banda de recep^ao, 101 

- - numero de medias de sina! (NEX, NSA e Naq), 100 

- - potencia do campo magnetico, 88 

- - redu^ao, 90 

- - tipo de bobina, 102 

- - TR, TE e angulo de inclina^ao, 94 

- - volume do voxel, 88 
Readout, 141 
Recupera^ao, 12,13 

- inversao espacial SPIR, 182 

- T1 

- - agua, 20 

- - gordura, 20 

Registro qufmico incorreto, 205 
Relaxamento, 12, 13 

- gordura e &gua, 19 

- - decaimento T2 

- dgua, 21 

- gordura, 21 

- - recupera^ao T1 
" - Igua, 20 

- gordura, 20 
Relaxividade, 320 
Resolu^ao espacial, 105 

- dimensao do pixel, 106 

- FOV retangular, 106 
Ressonancia magn^tica, 1-16 

- cardfaca, 242 

- - anatomia cardfaca, 242 

- - aquisi^ao de imagens cardfacas multifase, 251 
--cine-RM, 252 

- - op^oes de aquisi^ao de imagens, 243 

- - pianos de imagem, 243 

- - pseudossincroniza^ao, 251 

- - sincroniza^ao 

-cardfaca, 243-249 

- - - periftrica, 249 

- - SPAMM, 255 

- consequ$ncias, 9 

- decaimento T2, 13 

- definifao, 8 

- estrutura anatomica, 1 

- imagens vasculares, 217 

* - t£cnicas convencionais, 218 

- intervencionista, 344 

- - aplica^oes, 346 

- movimentos no atomo, 2 

- nucleos ativos, 3 

- parametros de sincroniza^ao de pulsos, 15 

- recupera^ao T1, 13 

- relaxamento, 12 

- sina), 11 
Rewinding, 141 
Rotapao molecular, 317 
Rufdo acustico, 295 


SAR (specific absortion rate), 127 
Saturate 

- agua,179 

- gordura, 179 
Satura^ao, 28 

Seguranfa em RM, 287-314 

- campos magneticos, 291 
--gradiente, 294 

- - principal, 296 

- - radiofrequencia, 291 

- dicas, 313 

- diretrizes governamentais norte-americanas, 288 

- emergences clfnicas, 312 

- equipamentos e monitores, 310 

- gestantes, 311,312 

- hardware, consideragoes, 291 

- implantes e proteses, 305 

- - artefatos provocados por implantes metdltcos, 306 

- - torque e aquecimento, 305 

- instala^oes, 300-303 

- marca-passos, 310 

- monitoramento do paciente, 312 

- orientates, 303 

- polftica, 312 

- proj^teis, 300 

- publico em geral, 304 

- sfmbolos padrao, 290 

- terminologia, 289 

- treinamento dos funcionarios, 304 
Selefao do corte, 51,52 

- analogia com o diapasao, 52 

- espessura, 54 

- gradientes, 53 

Sequencias de pulso, 15, 29, 117-164 

- defmifao, 117 

- driven equilibrium fourier transform, 127 

- estado estacionario e formagao do eco, 137 
-FLAIR (fluid attenuated inversion recovery), 134 

- - apIicanoes, 135 

- - mecanismo, 134 

- gradiente-eco, 38, 118 

- - analogia com o fogao, 44 

- - anula 9 ao (rephase), 41 

- - balanceado, 151 

-aplicafoes, 151 

-mecanismo, 151 

- - coerente, 141 
-apiica^oes, 141 

- desvantagens, 143 

-mecanismo, 141 

-parametros, 142 

- vantagens, 143 

- - contraste, 42 

- - convencional, 136 
-aplicafoes, 137 

- - - mecanismo, 136 

- - defasagem , 40 

- - desvantagens, 42 

- - incoerente (spoiled), 143 
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- - - aplicafoes, 145 

- desvantagens, 145 

- mecanismo, 143 

- parametros, 145 

- vantagens, 145 

- - parametros de escala temporal, 42 

- - pondera^ao, 42 

- densidade protonica, 44 

- T1,43 

- T2, 43 

- valores tfpicos, 47 

- - rapido, 152 

- preenchimento do espa^o K, 154 

- - vantagens, 41 

- inversao-recupera^ao, 128 

- - aplicanoes, 129 

- - desvantagens, 132 

- - mecanismo, 128 

- - parametros, 131 

- - rapida, 132 

- - vantagens, 132 

- IR prep, 135 

- - parametros, 136 

- spin-ec o, 30, 118 

- - convencional, 118 

- aplicafoes, 118 

- - - desvantagens, 118 

- - - mecanismo, 118 
-vantagens, 119 

- - dois ecos, 35 

- - parametros da escala temporal, 33 

- - turbo ou rapido, 119 

- aplicagoes, 121 

- desvantagens, 126 

- mecanismo, 119 

- parametros, 124 

- pondera^ao, 121 

- vantagens, 126 

- - um eco, 35 

- SS-FSE, 126 

- SSFP (precessao livre no estado estacionario), 146 

- - aplica^oes, 147 

- - desvantagens, 149 

- - mecanismo, 146 

- - parametros, 148 

- - vantagens, 149 

- STIR (short tau inversion recovery), 132 

- - aplicafoes, 133 

- - mecanismo, 132 

- - parametros, 133 

- tecnicas de imagem 

- - paralela, 161 

- - single shot, 155 
Shimming, 270 

- ativo, 270 

- passivo, 270 
Shine through, 339 
Sfmbolos de seguran^a, 290 
Simetria do espa^o K conjugada, 75 
Sinai de RM, 11 

- decaimento, 12, 13 


- declmio de indu^ao livre (OIL), 12 

- recupera^ao, 12, 13 

- relaxamento, 12 
Sincroniza^ao, 193 

- cardfaca, 193, 243 

- periferica, 249 

- pulso, 15 

- seguran^a, 250 

- utilidade, 251 

Single shot, tecnicas de imagem, 155 
Sistemas 

- computacional, 257, 284, 285 

- gradiente 

- - alta velocidade, 276 

- - balanceado, 275 

- - campo magnetico, 257 

- transporte do paciente, 284 
Sombreamento, 212 
SPAMM, 255 

Spin, 2 
Spin-down, 5 
Spin-eco 

- convencional, 118 

- - aplica^oes, 118 

- - desvantagens, 119 

- - mecanismo, 118 

- - vantagens, 119 

- EPI (SE-EPI), 157 

- tempo de voo, 167 

- turbo ou rapido, 119 

- - aplica^oes, 121 

- - desvantagens, 126 

- - mecanismo, 119 

- - pondera^ao, 121 

- - vantagens, 126 
Spin-up, 5 
Spinning, 2 

SS-FSE (single shot fast spin echo), 126 

SSFP (precessao livre no estado estacionario), 146 

- apl ica^oes, 147 

- desvantagens, 149 

- mecanismo, 146 

- parametros, 148 

- vantagens, 149 

Stents intravasculares, 307 

STIR ( short tau inversion recovery) ,132 

- aplica^oes, 133 

- mecanismo, 132 

- parametros, 133 
Superparamagnetismo, 261 
Supressao, tecnicas, 185 
Suscetibilidade magnetica, 207, 258 

- agentes de contraste, 318 

- -T1, 319 

- - T2, 320 

- defini^ao, 259 

SWI (pondera^ao em suscetibilidade magnetica), 343 

- aplica^oes, 343 

T 

T1 

- contraste de imagem, 21 
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- pondera^ao, 24 

- recupera^ao, 13 

- - agua, 20 

- - gordura, 20 

- tempos de relaxamento, 139 
T2 

- contraste de imagem, 22, 26 
-decaimento, 13, 26 

- - agua, 21 

- - gordura, 21 

- pondera^ao da imagem, 24 
-T2*, 148 

- tempo de relaxamento, 139 

- verdadeiro, 148 
Taxa 

- absor$ao especffica (SAR), 292 

- amostragem, 61 
Tempo 

- amostragem, 61 

- eco (TE), 16 

- - anguio de inclina^ao, 94 

- - efetivo, 121 

- - mfnimo e a resolu^ao, 110 

- exame, 107 

- inversao, 128 

- repetiqao (TR), 15 

- - anguio de inclinaqao, 94 

- voo, fenomeno nas sequencias de pulso, 167 

- - gradiente-eco, 168 

- - spin-eco , 167 
Teorema de Nyquist, 63 
Torax, imagem 

- axial, mostrando artefato fantasma de fase da 

respiraqao, 192 

- coronal 

- - anti-aliasing, 201 

- - phase wrap , 201 

Torque, implantes metalicos, 305 


Trajetoria precessional, 6 

Transference de energia durante a excitaqao, 9 

Transformada rapida de Fourier, 72 

- analogia com o teclado, 72 
Transmissores de radiofrequencia, 278 
Transporte do paciente, sistema, 284 
Trem de ecos, 120 

Triage m 

- equipamentos, 305 

- funcionarios, 304 

- pacientes, 304 
Trigger delay , 248 
Truncamento, 207 

u 

Unidade de controle de pulso, 285 

V 

Vetor, 14 

- magnetiza^ao efetivo (VME), 5 
Volume do voxel, 88 

Voxel, 88 

- anisotropico, 114 

- isotropico, 114 

- unico, 346 

w 

Wrap, 195 

- fase, 196 

- frequencia, 195 

z 

Zfper, artefato, 211 

Zonas de seguran^a nas instala^oes de RM, 302 




